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RÉSUMÉ
Les études pharmacocinétiques réalisées grâce à la tomographie d’émission par positrons
chez le petit animal requièrent la mesure de la concentration du radiotraceur dans le sang,
la fonction d’entrée, pendant la séquence d’imagerie. Un détecteur de positrons placé sur
une canule prélevant le sang de l’animal a été démontré comme un moyen avantageux
de mesurer la fonction d’entrée chez les rongeurs, mais souffre d’une efficacité de détec-
tion limitée. Une nouvelle génération de compteur a été développée afin de surmonter ce
problème.
Des cartouches microfluidiques, fabriquées par impression 3D dans un matériau biocom-
patible, remplacent les cathéters traditionnellement utilisés et permettent de diminuer
la perte d’énergie des positrons dans les parois. De plus, un circuit de différentiation, im-
planté via une topologie d’amplificateur d’instrumentation, permet la suppression du bruit
induit par le fluide conducteur présent entre une paire de détecteurs opposés. Le système
est ainsi beaucoup moins vulnérable que ses prédécesseurs aux interférences électromagné-
tiques présentes dans l’environnement expérimental.
L’efficacité de détection du système utilisant un seul détecteur avec un cathéter PE-50 a
été caractérisée comme étant de 17, 3 % pour le 18F, 25, 2 % pour le 11C et 1, 3 % pour le
99mTc, soit des augmentations de facteurs 4, 2 et 6,5 respectivement, lorsque comparé au
système en cathéter antérieur. Une caractérisation subséquente à deux détecteurs a vu les
efficacités de détection du 18F et du 11C augmenter d’un facteur 1, 9, soit presque doubler.
Une diffusion du liquide hors du microcanal a été observée lors de l’utilisation des car-
touches microfluidiques, ce qui modifie le volume de détection au cours de l’acquisition
et rend impossible la détermination de l’efficacité de détection avec un microcanal. Bien
que ceci démontre que la technologie d’impression 3D choisie est inadaptée à l’utilisation
dans une application microfluidique, de récents développements dans le domaine font de la
stéréolithographie un remplacement fort prometteur pour la fabrication de microcanaux.
L’utilisation de cathéters de polyimide avec parois très minces, comme alternative à la
microfluidique, a entraîné des augmentations d’efficacité de détection de 3, 2 % et 5, 7 %
pour les isotopes 18F et 11C respectivement. L’effet du cathéter de polyimide est encore
plus marquant avec le 99mTc, faisant passer l’efficacité de détection de 1, 0 % à 1, 8 %. Ce
fort gain s’explique par la détection d’électrons de conversion de faible énergie, indétec-
tables avec un cathéter traditionnel. De plus, l’utilisation d’un unique cathéter élimine la
complexité inhérente au raccord entre un cathéter et une composante microfluidique.
L’appareil développé permettra une mesure plus précise de la fonction d’entrée et, utilisé
de pair avec des techniques d’imagerie moléculaire, facilitera les études pharmacocinétiques
visant le développement de nouveaux traitements et radiotraceurs.
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CHAPITRE 1
INTRODUCTION
1.1 Tomographie d’émission par positrons
La majorité des techniques d’imagerie utilisées en médecine moderne, tel les radiographies,
la tomodensitométrie, les échographies et l’imagerie par résonance magnétique, permettent
de visualiser la structure interne d’un corps ou d’un objet. En contraste avec ces techniques
d’imagerie, les techniques d’imagerie nucléaires telles que la tomographie d’émission par
positrons (TEP) et la tomographie d’émission monophotonique (TEM) permettent plutôt
d’imager un processus biologique en suivant la position de radiotraceurs injectés dans
l’organisme du sujet. Un radiotraceur est une molécule d’intérêt, à laquelle est greffé un
isotope radioactif. La molécule en question est choisie en fonction de ce que l’on désire
imager. Elle doit être spécifique à un organe, une fonction ou une pathologie de l’organisme.
Par exemple, le glucose est souvent utilisé en oncologie car il permet de localiser les cellules
cancéreuses grâce à leur plus grande activité métabolique énergétique.
L’isotope radioactif attaché à la molécule d’intérêt biologique permet d’en détecter la
présence et la position par l’émission de radiations captées par des détecteurs. Le chapitre
suivant présentera les différents types de radiations, leurs interactions avec la matière et
leur principe de détection, permettant la création d’une représentation 2D ou 3D de la
distribution du radiotraceur dans l’organisme du sujet.
La TEP et la TEM sont largement utilisées dans le domaine de l’oncologie, mais aussi en
neurologie et cardiologie, aussi bien pour le diagnostic que pour le suivi thérapeutique et la
recherche [Cherry et al., 2003]. Une vaste gamme de radiotraceurs peuvent être utilisés afin
d’observer différents phénomènes biochimiques, métaboliques ou physiologiques in vivo. Le
plus largement utilisé en TEP est le 18F-FDG, un analogue du glucose. Ce radiotraceur
est toutefois non spécifique et se propage ainsi dans l’ensemble de l’organisme, ce qui
peut mener à des diagnostics imprécis ou même erronés. Le développement de nouveaux
radiotraceurs plus spécifiques permet d’envisager des utilisations mieux ciblées et ainsi
permettre un diagnostic et un suivi de meilleure qualité.
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1.2 Mesure de la radioactivité sanguine
Le développement de nouveaux radiotraceurs, ainsi que de nouveaux traitements utili-
sant des agents radiopharmaceutiques connus, nécessite l’établissement du comportement
pharmacocinétique in vivo de la molécule sous étude. En d’autres mots, il faut caractéri-
ser le devenir du radiotraceur lorsqu’on l’injecte dans l’organisme du sujet. Pour ce faire,
il faut non seulement observer la concentration de radioactivité dans l’organisme à par-
tir des images TEP, mais il faut aussi connaître la concentration du radiotraceur et de
ses métabolites dans le sang du sujet, permettant ainsi de caractériser la propagation du
radiotraceur du sang vers les tissus et organes internes, de même que sa clairance.
Les études exploitant des radiotraceurs connus ne nécessitent qu’une mesure de la radioac-
tivité du sang total, alors que les études portants sur de nouveaux radiotraceurs nécessitent
une analyse complète du sang, soit la détermination de la radioactivité provenant des cel-
lules sanguines, du plasma, ainsi que des métabolites présents dans le plasma. Ces études
sont typiquement réalisées sur des souris et des rats, limitant grandement la quantité de
sang pouvant être prélevée, vu leur très faible volume de sang total (volume total d’environ
1, 4 ml pour une souris). Le projet consiste donc à optimiser un compteur microfluidique
de radioactivité sanguine, pour être utilisé comme instrument connexe aux appareils de
TEP dans la recherche et le développement de nouveaux radiotraceurs.
La mesure de la concentration du radiotraceur dans le sang, aussi appelée fonction d’en-
trée, peut être effectuée de diverses manières [Laforest et al., 2005]. La méthode la plus
directe, considérée comme référence, consiste à prélever des échantillons de sang à l’ani-
mal, à des intervalles de temps donnés. Cette technique, bien que simple, présente plusieurs
désavantages. Elle possède une très faible résolution temporelle, requiert une quantité de
sang significative, est plus sujette aux erreurs de manipulation et expose davantage le
personnel aux radiations. Il est aussi possible d’obtenir la fonction d’entrée à partir des
images TEP, en observant le pool sanguin à l’intérieur de la cavité ventriculaire cardiaque
ou des principaux vaisseaux sanguins (aorte, veine cave, artères carotides) de l’animal sur
les images. La précision de cette technique est cependant questionnée, puisqu’elle dépend
de la résolution des images TEP, de la taille des vaisseaux sanguins et qu’il est parfois
impossible d’observer la région d’intérêt et une artère simultanément [Zanotti-Fregonara
et al., 2011]. De plus, la caractérisation de nouveaux radiotraceurs requiert typiquement
une analyse complète du sang, ce qui oblige à tout de même prélever du sang à l’animal.
La technique permettant de déterminer la fonction d’entrée retenue dans les travaux précé-
dents effectués à l’Université de Sherbrooke consiste en un compteur de radioactivité san-
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guine en effectuant un prélèvement automatique et continu du sang de l’animal [Convert
et al., 2011, 2007b]. Le sang prélevé est amené, typiquement par une pompe pousse seringue
ou péristaltique, à un compteur de radioactivité sanguine qui détermine la concentration
du radiotraceur dans un volume de sang donné (figure 1.1). Deux générations de ce comp-
teur sanguin ont été développées précédemment à l’Université de Sherbrooke.
Figure 1.1 Montage expérimental d’un compteur sanguin utilisé avec une
caméra TEP [Convert et al., 2007b].
1.3 Problématique
Les deux systèmes développés à l’Université de Sherbrooke présentent chacun des limi-
tations différentes. Le design du premier dispositif facilite l’utilisation par du personnel
non spécialisé, mais limite l’efficacité de détection par l’utilisation d’un cathéter pour faire
passer le sang entre les détecteurs. De plus, l’activité minimum détectable avec ce système
est trop élevée pour envisager son utilisation dans des applications plus exigeantes et le
volume de détection, influençant l’activité minimum détectable, est fixé uniquement par
la taille du cathéter utilisé.
Le système en microcanal développé ultérieurement présente quant à lui une efficacité de
détection fort supérieure, mais le faible volume de détection du dispositif limite l’amé-
lioration de l’activité minimum détectable. Ce dispositif étant la première étape dans le
développement d’une plate-forme complète d’analyse sanguine sur puce, il n’a pas été op-
timisé pour une utilisation par du personnel non spécialisé, en plus d’être complexe et
coûteux à fabriquer.
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Les deux versions du compteur sanguin ont aussi comme limitation d’avoir un volume de
détection fixe, enlevant ainsi une flexibilité au niveau de l’activité minimum détectable et
de la résolution temporelle. De plus, ils souffrent tous deux de problèmes reliés au bruit
électromagnétique lorsqu’ils sont utilisés dans un cadre expérimental typique. Le bruit
électromagnétique généré par les différents appareils utilisés lors de l’imagerie TEP affecte
la mesure des compteurs sanguin, notamment dû au cathéter amenant le sang de l’animal
à l’appareil qui agit comme une antenne pour ce bruit. Ceci diminue la performance des
compteurs et complexifie leur utilisation.
1.4 Définition du projet de recherche
Le présent projet de maîtrise vise à concevoir une nouvelle génération du compteur de ra-
dioactivité sanguine microvolumétrique développé dans notre groupe de recherche. Suivant
les travaux de maîtrise et de doctorat de Laurence Convert, le projet vise l’intégration de
microfluidique à des détecteurs de radioactivité commerciaux, couplés à de l’électronique
et un logiciel conçus sur mesure, afin de créer un dispositif final répondant aux besoins de
la recherche préclinique effectuée sur petits animaux en TEP et en TEM.
1.5 Objectifs du projet de recherche
Le projet vise l’augmentation de l’efficacité de détection et la diminution de l’activité
minimum détectable. De plus, les problèmes en ce qui concerne la susceptibilité au bruit
électromagnétique devront être résolus et une flexibilité au niveau du volume de détection
serait un atout majeur. Le compteur sanguin devra aussi être optimisé pour l’utilisation par
du personnel non spécialisé et la complexité de fabrication de la composante microfluidique
minimisée, afin de permettre une commercialisation à court terme. Les objectifs techniques
sont énoncés en détail à la section 2.4, suite à l’état de l’art.
1.6 Contributions originales
Un nouvel appareil permettant la détection directe de positrons, avec une efficacité accrue,
a été développé pour une utilisation en imagerie préclinique TEP et TEM. Une technologie
d’impression 3D disponible commercialement a été utilisée pour la fabrication de micro-
canaux, domaine peu couvert dans la littérature. Les travaux ont été présentés par affiche
au Symposium Imaginez l’Imagerie, organisé en 2014 par le Centre d’imagerie moléculaire
de Sherbrooke [Mélançon et al., 2014].
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1.7 Plan du document
Le mémoire est divisé en six chapitres soit, outre ce premier chapitre d’introduction, l’état
de l’art, la conception, la réalisation, les résultats et discussion, puis la conclusion. Le
second chapitre portant sur l’état de l’art présente un résumé de la théorie entourant
la science des radiations, des revues des différents types de détecteurs existants et des
techniques de fabrication microfluidique, ainsi que les choix technologiques effectués en
fonction des objectifs poursuivis dans le cadre du projet. Le chapitre 3 traire de la concep-
tion du système de détection, des pièces microfluidiques et des composantes mécanique du
système. La réalisation de ces différents aspects est abordée dans le chapitre 4. Le chapitre
5, Résultats et discussion, présente la caractérisation du système développé, effectuée à
l’aide de différentes sources radioactives, ainsi qu’une évaluation de la performance des
microcanaux fabriqués par impression 3D. Finalement, la conclusion fait une synthèse des
travaux réalisés et des résultats obtenus.
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CHAPITRE 2
ÉTAT DE L’ART
Ce chapitre présente, en premier lieu, un bref résumé de la théorie entourant la science des
radiations [Cherry et al., 2003; Naeem Ahmed, 2007]. Ceci est indispensable puisque la
détection de radiations est au coeur du projet et il importe donc d’en comprendre la théorie
et les méthodes de détection. Une revue des différents types de détecteurs existants est
présentée, afin d’en venir à un choix technologique en ce qui a trait au détecteur utilisé dans
le système. Une revue des techniques de fabrication microfluidique pouvant s’appliquer au
présent projet est par la suite effectuée. La microfluidique est un aspect primordial du
projet, puisqu’elle permet non seulement le prélèvement de quantités de sang minimales,
mais aussi l’augmentation de la résolution du détecteur, tout en minimisant les dimensions
du dispositif.
2.1 Radioactivité
La radioactivité est un phénomène naturel par lequel le noyau atomique d’un atome in-
stable perd de l’énergie via l’émission de radiations. Un atome est donc dit radioactif, ou
appelé radioisotope, lorsqu’il est dans un état instable l’amenant à émettre des radiations,
d’un ou plusieurs types, afin de se désexciter et revenir à un état stable. Les radiations
sont souvent divisées en deux catégories, les rayonnements ionisants et non-ionisants. Une
distinction est ainsi faite entre les radiations ayant une énergie suffisamment importante
pour ioniser les atomes qu’elles traversent et celles possédant une énergie permettant uni-
quement l’excitation des atomes. Nous nous intéresserons exclusivement aux radiations
ionisantes, puisque l’ionisation des atomes crée des charges pouvant être détectées et est
donc la seule catégorie de radiation d’intérêt dans le cas présent. Trois principaux types
de radiations ionisantes existent, les radiations alpha (α), bêta (β) et gamma (γ), illustrés
à la figure 2.1.
Lors d’une désintégration α, tel que présenté à la figure 2.1a, une particule composée de
deux protons et deux neutrons (équivalent au noyau de l’hélium 4) est émise du noyau
atomique du radioisotpe, qui se transforme ainsi en un élément composé de deux protons
et deux neutrons de moins que l’élément original. Dans le cas d’une désintégration β, deux
possibilités se présentent, soit l’émission d’une particule β−, imagée à la figure 2.1b, ou
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(a) (b) (c)
Figure 2.1 Radiation (a) alpha, (b) bêta moins et (c) gamma (adapté de
Wikipédia).
d’un positron (dénotée β+). Finalement, une désintégration γ consiste en l’émission d’un
photon de haute énergie par le noyau atomique du radioisotope, tel qu’à la figure 2.1c. Les
caractéristiques des particules et photons émis lors des différents types de désintégrations
sont présentées dans le tableau 2.1.
Tableau 2.1 Caractéristiques des particules et photons émis par radiation
Particule Masse au repos Charge électrique Parcours moyen dans destissus biologiques
α 6, 644× 10−27 kg 3, 204× 10−31 C Micromètres
β− (électron) 9, 109× 10−31 kg −1, 602× 10−19 C Millimètres à centimètres
β+ (positron) 9, 109× 10−31 kg 1, 602× 10−19 C Millimètres à centimètres
γ (photon) zéro zéro Plusieurs centimètres
2.1.1 Radioactivité en TEP
En tomographie d’émission par positrons (TEP), des isotopes radioactifs émettant des po-
sitrons sont utilisés. Les noyaux atomiques de ces isotopes se stabilisent par la conversion
d’un proton en un neutron, ce qui est accompagné de l’émission d’une particule β+ (posi-
tron) et d’un neutrino. Lors de cette émission, l’énergie cinétique de la désintégration est
répartie entre le positron et le neutrino. Ceci fait en sorte qu’un spectre d’émission bêta
continu en énergie cinétique est obtenu pour le positron, s’étendant de 0 jusqu’à l’énergie
maximale caractéristique du radioisotope avec un maximum de probabilité autour du tiers
de cette énergie maximale. Un neutrino, ne possédant aucune charge électrique, ne peut
ioniser la matière et est ainsi indétectable directement. Nous pouvons ainsi omettre cette
particule et ne s’attarder qu’aux positrons.
Les positrons, antiparticule de l’électron, sont des particules chargées de faible masse (ta-
bleau 2.1). Ils interagissent ainsi avec le milieu qu’ils traversent par interactions coulom-
biennes et ce tout au long de leur parcours, à l’image des électrons. De telles interactions
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résultent en l’ionisation des atomes avec lesquels un positron entre en contact. L’énergie
d’un électron éjecté d’un atome est fonction de l’énergie du positron incident, ainsi que de
l’énergie de liaison entre l’atome et l’électron qui en est éjecté. De plus, si l’électron est
éjecté avec une assez grande énergie cinétique, il peut causer une ou plusieurs ionisations
subséquentes. Un positron transfert ainsi une partie de son énergie cinétique au matériau
qu’il traverse à chacune de ses interactions avec ce dernier. Le nombre de ces interactions
augmente avec la diminution d’énergie du positron et une plus grande proportion d’énergie
est ainsi transférée au matériau en fin de parcours. La trajectoire d’un positron est donc
sinueuse et imprévisible, puisqu’il est dévié par ses interactions avec le milieu traversé,
et ce d’autant plus en fin de parcours (figure 2.2). Les positrons émis par des isotopes
utilisés en TEP auront un parcours d’au plus quelques millimètres dans les tissus, pour
les particules les plus énergétiques.
Figure 2.2 Émission et annihilation d’un positron (adapté de Wikipédia).
À la fin de son parcours, lorsque le positron a transféré presque toute son énergie ciné-
tique au milieu, il s’annihile avec un électron adjacent. C’est ce qui se produit lorsqu’une
particule et son antiparticule viennent à proximité l’une de l’autre, la particule et l’anti-
particule s’annihilent et leur masse est transformée en photons d’annihilation. Afin qu’il y
ait conservation du moment des deux particules, au moins deux quanta d’énergie doivent
être émis en directions opposées l’une de l’autre. Dans le cas de la TEP, les quanta émis
sont deux photons de haute énergie. De plus, afin qu’il y ait conservation de l’énergie,
l’énergie des deux photons émis doit être équivalente à l’énergie de masse de la paire
électron-positron initiale. Assumant qu’elles soient au repos, l’énergie des deux particules
initiales (Etotal) est donnée par l’équation
Etotal = 2mβc
2 = 1022 keV (2.1)
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où mβ est la masse d’une particule bêta et c la vitesse de la lumière [Naeem Ahmed, 2007].
Puisque cette énergie est répartie entres les deux photons, le produit de l’annihilation
consiste en deux photons d’annihilation de 511 keV , émis à 180◦ l’un de l’autre.
2.1.2 Radioactivité en TEM
La radioactivité en tomographie d’émission monophotonique (TEM) s’apparente large-
ment à celle présente en TEP. La distinction vient du fait que contrairement à la TEP,
où l’émission de positrons par les radiotraceurs est primordiale afin d’obtenir l’émission
subséquente de deux photons d’annihilation de 511 keV détectés en coïncidence par la ca-
méra TEP, les caméras TEM détectent les rayons gamma émis directement par les noyaux
des atomes radioactifs, sans l’utilisation d’un mécanisme de coïncidence.
Les radiotraceurs utilisés en TEM ne sont donc pas des émetteurs de positrons, contrai-
rement à ceux utilisés en TEP, mais plutôt des émetteurs de rayons gamma. Les ra-
diotraceurs TEM présentent cependant un rayonnement ne comprenant pas uniquement
les rayons gamma nécessaires à l’imagerie, mais aussi d’autres types d’émissions tels des
rayons-X et des électrons de conversion. Ces autres rayonnements, bien que superflus en
ce qui concerne l’imagerie par les caméras TEM, peuvent être utilisés pour détecter la
présence du radiotraceur dans le sang.
2.2 Détection de radiation
Les radioisotopes utilisés en TEP peuvent être détectés à deux niveaux, soit directement
par le déplacement du positron émis du noyau radioactif, soit par l’absorption totale ou
partielle des photons d’annihilation. Ceux utilisés en TEM peuvent être détectés par l’ab-
sorption de rayons gamma et d’émissions secondaires tels des rayons-X et électrons de
conversion. Contrairement à la TEP et la TEM qui mesurent la distribution du radiotra-
ceur dans le métabolisme en créant une image de la distribution du radioisotope qui lui
est rattaché, le présent projet vise uniquement la mesure du taux d’activité radioactive du
sang prélevé et n’importe quel type de particule ou rayonnement émis par les radiotraceurs
peut ainsi contribuer à la mesure.
Les caméras TEP et TEM, permettant la reconstruction d’une image 2D ou 3D de la dis-
tribution d’un radiotraceur dans un sujet, détectent des rayons gamma non seulement pour
mesurer un taux de radioactivité, mais aussi pour obtenir la position des radioisotopes.
Dans notre cas, nous ne cherchons qu’à mesurer le taux de radioactivité d’un échantillon
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de sang et pouvons alors détecter quelque type de particule ou rayonnement émis par les
radiotraceurs.
La détection de particules et de rayonnements peut être séparée en deux catégories, di-
recte ou indirecte. Dans le cas d’une détection directe, la particule à être détectée ionise
directement le matériau du détecteur (gaz, liquide ou solide) et le signal est ainsi créé
directement par la particule alors qu’elle traverse le détecteur. Pour ce qui est d’une dé-
tection indirecte, la particule est absorbée dans un matériau scintillateur émettant des
photons dans le visible qui sont détectés par un photodétecteur juxtaposé au scintillateur.
L’efficacité de détection de particules chargées et de rayonnements, ainsi que les facteurs
influençant celle-ci, seront abordés en détail à la section 2.2.3.
2.2.1 Détection de rayons gamma
Les rayons gamma ont une probabilité d’interaction avec la matière relativement faible,
comparativement aux autres formes de radiations ionisantes, ce qui prône l’utilisation de
scintillateurs. Ces rayons auraient en effet une très faible chance de créer un signal en
traversant un détecteur semi-conducteur et c’est pourquoi la détection indirecte, prenant
profit du grand pouvoir d’arrêt des scintillateurs couplés aux détecteurs, est utilisée dans
la vaste majorité des cas.
2.2.2 Détection de particules chargées
Les particules chargées, contrairement aux rayons gamma, interagissent avec le milieu
qu’ils traversent tout au long de leur parcours et pour cette raison ont une portée beau-
coup plus courte dans les matériaux. Ceci présente l’avantage, lorsqu’un positron traverse
un détecteur, que des charges détectables sont créées sur toute la trajectoire de la parti-
cule. Le positron peut ainsi être détecté directement, s’il transfert suffisamment d’énergie
au matériau du détecteur. Une détection indirecte est aussi possible en utilisant un scin-
tillateur pour arrêter le positron et en détectant la lumière générée dans le scintillateur
avec un détecteur approprié.
Le taux d’interaction d’une particule chargée, positron ou électron, avec la matière devient
cependant un inconvénient lorsque celle-ci traverse un matériau interposé entre la source et
le détecteur ou un scintillateur. En effet, si l’interface entre le radioisotope et le matériau
de détection est trop importante, le positron peut y perdre suffisamment d’énergie pour
ne plus être détectable rendu au détecteur, ou même s’annihiler dans l’interface.
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Nous avons opté, dans le présent projet, pour une détection directe des positrons. Ceci
élimine le besoin d’utiliser des scintillateurs, ceux-ci étant volumineux, composés de ma-
tériaux non standard et ajoutant une complexité supplémentaire au design. La détection
directe permet de favoriser la miniaturisation du dispositif, un atout majeur dans le cadre
d’études pharmacocinétiques sur petits animaux. Cette approche rend aussi le système
moins vulnérable aux radiations gamma émises par les radiotraceurs présents dans l’envi-
ronnement d’utilisation de l’appareil et non dans le volume de détection.
2.2.3 Efficacité de détection
L’efficacité absolue du système de détection se définie comme le pourcentage des dés-
intégrations réelles étant détectées par le système. Cette valeur est obtenue en faisant le
rapport entre les comptes par seconde enregistrés par le système et le nombre de becquerels
(Bq), ou désintégrations par secondes, de l’échantillon.
L’efficacité globale du système syste`me peut ainsi être subdivisée en trois catégories
syste`me = ge´ome´trique × e´nerge´tique × (1− τm) (2.2)
où ge´ome´trique est l’efficacité géométrique, e´nerge´tique est l’efficacité énergétique, τ est le
temps mort et m est le nombre de comptes par seconde enregistrés par le système. Nous
verrons ce que représente chacune de ces catégories, ainsi que leur impact sur l’efficacité
absolue du système.
Efficacité géométrique
Un radioisotope peut émettre un positron dans n’importe quelle direction. Nous pouvons
ainsi concevoir une sphère d’émission autour de l’élément radioactif. La géométrie du
détecteur et son positionnement par rapport à la source radioactive définit l’efficacité
géométrique. Celle-ci est donnée par la proportion de la sphère d’émission interceptée par
le détecteur.
L’efficacité théorique maximale pour un détecteur planaire est de 50 % lorsque la source
est directement à la surface du détecteur. Au fur et à mesure que la source s’éloigne du
détecteur, formant un cône de détection, l’efficacité diminue et devient fonction de l’aire
du détecteur, ainsi que de la distance source-détecteur. Cette relation est exprimée par
l’équation









pour un détecteur carré de côté a et une source ponctuelle centrée sur sa surface à une
distance h de celle-ci (adapté de [Pahikkala, 2012]).
La figure 2.3a montre l’exemple d’une source placée à 10mm d’un détecteur de 10×10mm2.
Dans un tel cas, l’efficacité géométrique ne serait que de 6, 4 %. En approchant la source
à 1 mm du même détecteur (figure 2.3b), l’efficacité géométrique grimpe à 41, 1 %. Fina-
lement, la figure 2.3c montre que l’efficacité géométrique peut être doublée, soit 82, 2 %
pour cet exemple, en plaçant la source entre deux détecteurs, ce qui représente l’approche
préconisée dans le projet. L’efficacité géométrique peut donc être augmentée par le rap-
prochement de la source radioactive du détecteur et par l’augmentation de la surface de
détection.
(a) (b) (c)
Figure 2.3 Efficacité géométrique avec (a) une source ponctuelle à 10 mm et
un détecteur de 10×10 mm2, (b) la source à 1 mm et un détecteur de
10×10 mm2 et (c) la source à 1 mm et 2 détecteurs de 10×10 mm2 superposés.
Efficacité énergétique
Un radioisotope peut émettre un positron avec une énergie cinétique de quasi nulle à
maximale, la balance de l’énergie résultant d’une désintégration allant à un neutrino. Cette
énergie maximale varie d’un isotope à l’autre, tel qu’illustré par la différence de forme des
courbes des figures 2.4 et 2.5. Les caractéristiques d’émission de trois isotopes couramment
utilisés en TEP sont données au tableau 2.2. Chaque isotope radioactif possède donc un
spectre d’émission en énergie distinct. L’efficacité énergétique définit ainsi la proportion de
ce spectre d’émission énergétique qui est détectable par le système. La limite de détection
du système vient de deux facteurs, soit le bruit électronique et l’interface source-détecteur.
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Tableau 2.2 Caractéristiques d’émission des isotopes 18F, 11C et 99mTc
couramment utilisés en TEP
Probabilité
d’émission (%)Isotope Énergie (keV)
18F β 0 - 634 96,7
β 0 - 1656 3,3
11C β 0 - 961 99,8
99mTc
β 120 & 138 9,0 & 1,0
X 18 - 22 7,4
γ 141 89,0
L’interface entre la source, c’est-à-dire le sang présent dans les canaux microfluidiques, et
le détecteur inclut le sang lui-même, ainsi que les parois des canaux. Les positrons émis par
les radioisotopes présents dans le sang perdront une partie de leur énergie en traversant ces
interfaces. Les particules incidentes sur le détecteur auront ainsi déjà perdu une partie de
leur énergie. Elles doivent cependant être encore assez énergétiques rendues au détecteur
afin de dépasser le bruit électronique du système et ainsi pouvoir être détectées.
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3RXUFHQWDJH GHV SDUWLFXOHV pPLVHV GpWHFWpHV
(b)
Figure 2.4 Efficacité énergétique pour le 11C (énergie maximale de 961 keV )
avec un seuil de détection de (a) 75 keV et (b) 150 keV (vert : détecté, rouge :
non détecté).
Afin de discerner un événement du bruit électronique du système, un seuil de détection
doit être fixé en fonction du niveau de bruit. Les positrons déposant une énergie infé-
rieure au seuil de détection ne seront ainsi pas reconnus comme des événements. Puisque
chaque élément radioactif possède un spectre d’émission énergétique différent, l’efficacité
énergétique du système ne sera pas la même d’un isotope à l’autre. La figure 2.4 montre
l’efficacité énergétique obtenue pour le 11C, qui présente une énergie d’émission maximale
(endpoint) de 961 keV , avec deux seuils de détection différents. En comparaison, la figure
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3RXUFHQWDJH GHV SDUWLFXOHV pPLVHV GpWHFWpHV
(b)
Figure 2.5 Efficacité énergétique pour le 18F (énergie maximale de 634 keV )
avec un seuil de détection de (a) 75 keV et (b) 150 keV (vert : détecté, rouge :
non détecté).
2.5 montre l’efficacité énergique pour le 18F, qui présente une énergie d’émission maximale
(endpoint) de 634 keV , aux mêmes seuils de détection. Le 18F émettant des particules de
plus faibles énergies que le 11C, nous pouvons voir que l’augmentation du seuil de détection
a un effet plus drastique sur l’efficacité énergétique pour cet isotope.
La figure 2.6 présente la diminution de l’efficacité énergétique en fonction de l’augmenta-
tion du seuil de détection et pour les radioisotopes 11C et 18F, qui sont tous deux largement
utilisés en TEP.
(a) (b)
Figure 2.6 Efficacité énergétique en fonction du seuil de détection pour (a) le
11C et (b) le 18F.
Bien que pour certains isotopes un seuil de détection plus élevé soit acceptable sans grande
diminution de l’efficacité énergétique, nous visons un système versatile capable d’une très
haute efficacité pour différents radioisotopes utilisés en TEP et en TEM. La diminution
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de l’interface source-détecteur et du bruit électronique sont donc deux aspects clés afin
d’obtenir une efficacité énergétique satisfaisante, et ce pour de multiples isotopes.
Temps mort
La concentration du radiotraceur dans le sang, ainsi que le volume de détection du système,
produiront un certain taux de comptage du système. Ce nombre de comptes par seconde
peut être faussé lorsqu’il devient trop important ou selon le type de détecteur utilisé.
Avec une architecture de l’électronique discriminant un événement du bruit avec un seuil
unique, comme dans le type de système visé, ceci provient d’événements survenant à des
intervalles de temps trop rapprochés et ne produisant ainsi qu’un compte pour deux ou
plusieurs particules incidentes. Le temps pendant lequel le détecteur traite un événement
et ne peut ainsi en compter un autre est appelé temps mort. Le temps mort inclut aussi
les comptes perdus lorsqu’une particule frappe le détecteur alors que celui-ci n’est pas prêt
à compter, parce qu’il est lu par l’électronique d’amplification. Contrairement au premier
cas, ce phénomène n’est pas déclenché par un événement, mais plutôt à des intervalles de
temps réguliers. Seulement les détecteurs possédant une électronique d’amplification plus
lourde, tel les détecteurs CCD et CMOS, présentent un tel problème en ce qui concerne
le temps mort.
Ceci peut être un problème, ou non, dépendamment de l’application visée. Des exemples
sont présents dans la littérature où un échantillon est imagé sur une longue période de
temps afin d’observer des processus biologiques [Cho et al., 2006; Morozov et al., 2002].
Le temps mort dans de tels cas est loin d’être critique. Cependant, dans le cadre de notre
projet, nous cherchons à observer avec précision un pic d’activité radioactive d’à peine
quelques secondes suivant l’administration d’un radiotraceur. Un faible temps mort est
donc impérative afin que, dans le cas de faibles concentrations de radiotraceurs, aucun
compte ne soit perdu, ce qui fait en sorte que le détecteur utilisé doit toujours être prêt à
enregistrer un événement. Alors que, dans le cas de fortes concentrations, le système doit
avoir un bon temps de réponse afin de ne pas manquer de comptes et ainsi rester linéaire
malgré l’augmentation de la concentration de radiotraceurs.
2.2.4 Types de détecteurs
Une revue des différents types de détecteurs envisageables pour le présent projet est effec-
tuée afin de choisir le détecteur le plus approprié, tenant compte des nouvelles alternatives
disponibles aujourd’hui. Une description du fonctionnement de chaque type de détecteur
est donnée, puis une évaluation de leur viabilité est faite, selon les critères d’efficacité
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présentés précédemment. La revue des détecteurs sera faite en fonction d’une détection
directe, choix technologique retenu pour le projet, tel que mentionné précédemment.
Les détecteurs de radiation possèdent différents pouvoirs d’arrêt, en fonction de leur maté-
riau de détection. Les détecteurs à gaz et liquide ne possèdent qu’un faible pouvoir d’arrêt
pour un volume donné, comparativement aux détecteurs semi-conducteurs, dû aux densi-
tés inférieures de leurs médiums de détection [Naeem Ahmed, 2007]. Ceci fait en sorte que
pour générer un nombre donné de charges dans le détecteur, ce dernier doit être largement
plus volumineux dans le cas des détecteurs à gaz et liquide. Le projet visant une minia-
turisation du dispositif final, uniquement les détecteurs semi-conducteurs seront couverts
par cette revue.
Nous avons vu à la section 2.1.1 qu’un positron ionise le matériau qu’il traverse, créant
ainsi des paires électron-trou sur son passage. Ces charges créées dans le matériau du
détecteur constituent le signal généré par la particule incidente et doivent être recueillies
et amenées à un étage de préamplification. L’énergie nécessaire à une particule incidente
pour créer une paire électron-trou correspond à l’énergie d’ionisation du matériau, soit
3, 62 eV pour le silicium, fréquemment utilisé comme matériau de détection.
Photodiode PIN
Une diode, consistant en une jonction PN, est un type de détecteur très couramment
utilisé dans plusieurs domaines, dont la détection de radiations. Ce type de détecteur met
en contact un semi-conducteur de type P avec un autre de type N. Ceci forme une zone
de déplétion à la jonction des deux types de semi-conducteur dans laquelle aucune charge
libre n’est présente. La largeur de cette zone de déplétion est fonction des dopages P et
N du semi-conducteur, ainsi que de la différence de potentiel appliquée, en inverse, entre
chaque extrémité du dispositif.
Figure 2.7 Photodiode PIN [Naeem Ahmed, 2007].
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Les charges produites dans la zone de déplétion seront amenées aux électrodes par le
champ électrique appliqué entre celles-ci, alors que les charges générées hors de la zone
de déplétion se recombineront avec des atomes du substrat et seront ainsi perdues. Il est
donc d’intérêt d’avoir une zone de déplétion d’une épaisseur permettant à la particule de
déposer amplement d’énergie pour être détectée, ce qui peut être facilité par l’insertion
d’une partie isolante entres les types P et N, résultant ainsi en une photodiode PIN (figure
2.7).
La photodiode PIN présente de nombreux avantages dans notre application. La zone active
peut facilement s’étendre sur la totalité de l’épaisseur du détecteur, tout en ne requérant
qu’une tension d’alimentation relativement faible n’ayant pas à être précisément régulée
afin d’opérer de manière stable [Renker et Lorenz, 2009]. De plus, ces détecteurs sont
disponibles avec de très grandes régions actives et sans couche d’époxy protectrice. Leur
temps de réponse est aussi excellent, puisque les charges sont amenées directement de la
région active aux contacts de la photodiode.
Ces détecteurs ne possèdent toutefois pas de gain interne, mais le grand nombre de charges
créées sur l’ensemble de l’épaisseur du détecteur et les dispositifs disponibles commercia-
lement présentant un faible niveau de bruit permettent d’obtenir de bons rapports signal
sur bruit malgré l’absence d’amplification interne.
Photodiode à avalanche
Une photodiode à avalanche est semblable à une photodiode PIN, mais le profil de do-
page est conçu afin de produire un très fort champ électrique sur une mince épaisseur
du dispositif (figure 2.8). Les charges générées avant cette région sont amplifiées par io-
nisation par impact électronique, alors qu’elles sont accélérées par le champ électrique de
la région de multiplication [Renker, 2009]. Ces détecteurs sont généralement utilisés pour
détecter de la lumière visible, puisque les zones d’absorption et de multiplication peuvent
être positionnées afin d’obtenir un fort gain à la longueur d’onde voulue. Une particule
ionisante, tel qu’un positron, ne déposera cependant pas son énergie de manière localisée
dans le dispositif et les charges créées hors de la zone de multiplication seront collectées,
sans toutefois être amplifiées. Le gain interne d’un tel détecteur est donc très difficile à
prévoir dans le cas de particules ionisantes.
Les photodiodes à avalanche nécessitent une haute tension d’alimentation très précisé-
ment régulée afin d’obtenir un fort gain interne et d’opérer de façon stable. La tempéra-
ture devient aussi un facteur non négligeable modifiant le gain interne de ces dispositifs
[Ogasawara et al., 2009]. Ces conditions d’opération augmentent grandement le bruit du
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Figure 2.8 Photodiode à avalanche [Renker, 2009].
dispositif, comparativement à une photodiode PIN. De plus, ces détecteurs ne sont pas
disponibles avec d’aussi grandes régions actives que des photodiodes PIN et sont prati-
quement toujours encapsulés par une couche d’époxy ou un boîtier sellé pour en assurer
la fiabilité car ils sont extrêmement sensibles aux contaminants.
Photomultiplicateur silicium
Un photomultiplicateur silicium consiste en une matrice de photodiodes à avalanche (APD)
opérées en mode Geiger. Une APD en mode Geiger est en fait polarisée au delà de la ten-
sion de claquage et la moindre charge créée par une particule incidente déclenche une
avalanche. Le courant de l’avalanche est limité par un circuit d’étouffement ("quenching")
qui abaisse la tension de polarisation du dispositif sous la tension de claquage afin d’ar-
rêter l’avalanche, pour ensuite pouvoir ramener la polarisation au niveau précédent le
déclenchement. Les photodiodes avalanches monophotoniques (SPAD) de la matrice sont
connectées en parallèle et leurs signaux sont ainsi sommés. Le signal en sortie d’un photo-
multiplicateur silicium est ainsi une tension analogique représentant le nombre de cellules
(SPAD) ayant été déclenchées simultanément par quelque particule incidente que ce soit.
Ces dispositifs sont très sensibles et possèdent un bruit d’obscurité non négligeable, c’est-
à-dire que de nombreux faux comptes sont produits par excitation thermique [Renker,
2006]. Ces détecteurs sont typiquement couplés à des scintillateurs qui génèrent plusieurs
photons par événement, ce qui permet le déclenchement de plusieurs cellules alors qu’un
seul rayonnement a frappé le scintillateur. Cependant, pour une utilisation avec une dé-
tection directe comme nous cherchons à le faire, un positron incident sur la matrice de
SPAD pourrait en déclencher quelques-uns tout au plus. Le signal résultant d’un positron
incident serait donc indistinguable du signal causé par le bruit d’obscurité, ce qui rend ce
type de détecteur inutilisable dans le cadre d’une détection directe de particules chargées.
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Capteurs CCD et CMOS
Les capteurs CCD (charge-coupled device) et CMOS (complementary metal-oxide semicon-
ductor) varient largement de ceux présentés précédemment en ce qui concerne leur temps
mort. Étant conçus pour l’imagerie 2D, ces détecteurs comportent une lourde électronique
de traitement et ne peuvent atteindre au maximum que quelques centaines d’images par
seconde, pour des capteurs spécialisés haute vitesse. Ceci fait en sorte que plusieurs événe-
ments peuvent être présents sur une même image et doivent être discriminés, ce qui ajoute
une complexité de traitement suivant l’acquisition. L’interfaçage à de tels détecteurs est
aussi largement plus complexe qu’avec ceux discutés précédemment.
Ces détecteurs fonctionnent par l’accumulation des charges créées par les particules ou
rayons incidents sur le détecteur dans des puits de potentiel, puis par la mesure de ces
charges accumulées. Durant la lecture par l’électronique de traitement du capteur des
charges accumulées dans les puits de potentiel de celui-ci, les particules incidentes ne seront
pas détectées. Plusieurs événements seront donc perdus à cause des cycles d’acquisition et
de lecture de ces dispositifs. C’est pourquoi ils sont généralement employés pour observer
la concentration de radioactivité dans un échantillon sur une longue période de temps [Cho
et al., 2006; Morozov et al., 2002].
Puisque, dans le cadre du projet, nous n’avons pas d’intérêt à obtenir une représentation
2D de la concentration de radioactivité et, surtout, puisque nous nécessitons une bonne ré-
solution temporelle afin de mesurer des variations de concentration sur quelques secondes,
ces types de détecteurs ne sont définitivement pas applicables pour notre projet.
2.2.5 Compteur de radioactivité sanguine
Un certain nombre de systèmes permettant la détermination de la fonction d’entrée à partir
du sang de l’animal sont décrits dans la littérature. Différentes méthodes de détection et
types de détecteurs sont utilisés par les auteurs, la majorité d’entre eux utilisant une
détection indirecte, c’est-à-dire que ce n’est pas le positron qui est détecté, mais plutôt le
résultat d’une interaction de celui-ci.
Détection indirecte avec scintillateurs
Certains systèmes détectent la lumière générée dans un scintillateur par l’arrêt d’un posi-
tron [Eriksson et al., 1988; Hutchins et al., 1986; Lapointe et al., 1998; Wollenweber et al.,
1997; Yamamoto et al., 2010, 2001] et d’autres par l’arrêt des photons d’annihilation
[Breuer et al., 2007, 2010; Eriksson et al., 1995; Kudomi et al., 2003; Moses, 1990]. Tous
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ces systèmes utilisent de volumineux scintillateurs et tubes photomultiplicateurs (PMT),
à l’exception du groupe de Breuer qui ont substitué les PMT pour des photodiodes à
avalanche.
Les efficacités de détection que présentent ces systèmes sont limitées. De plus, ces dis-
positifs sont vulnérables au bruit causé par l’interaction des radiations présentes dans
l’environnement expérimental avec les scintillateurs qu’ils utilisent et ces derniers limitent
grandement les possibilités de miniaturisation de tels systèmes.
Détection directe avec photodiodes
Cette approche est celle préconisée par notre groupe de recherche. Deux générations de
dispositifs ont été conçus en suivant cette approche dans les travaux de maîtrise, puis de
doctorat, de Laurence Convert. Le premier appareil, découlant de ses travaux de maîtrise,
effectue une détection directe de positrons à l’aide de deux photodiodes PIN à grande
surface entre lesquels un cathéter, dans lequel passe le sang, est inséré [Convert et al.,
2007a,b]. Ce premier système, illustré à la figure 2.9a, présente une efficacité de détection
similaire aux systèmes les plus performants présents dans la littérature pour les isotopes
de haute énergie, mais est cependant moins efficace pour les isotopes de faible énergie. Il
est toutefois plus compact que les autres systèmes présentés dans la littérature, puisqu’il
n’utilise pas de scintillateurs.
La deuxième génération de l’appareil visait l’intégration de microfluidique dans l’optique
du développement d’une plate-forme complète d’analyse sanguine sur puce, les premiers
travaux se limitant cependant à la mesure de la radioactivité sur sang total par une puce
microfluidique [Convert et al., 2010, 2011]. Le dispositif conçu dans le cadre de ces travaux,
présenté à la figure 2.9b, a permis d’augmenter largement l’efficacité de détection et même
la détection du 99mTc, un radiotraceur émettant un rayonnement gamma de faible énergie
utilisé en TEM qui était précédemment indétectable.
2.2.6 Choix technologique
Le type de détecteur retenu pour le projet est la photodiode PIN. Ces détecteurs sont
disponibles commercialement dans des dimensions permettant d’obtenir une forte efficacité
géométrique. Ils possèdent d’excellentes caractéristiques électriques en ce qui a trait au
bruit et leur région active peut facilement s’étendre sur l’intégralité de l’épaisseur du
détecteur, ce qui permet d’obtenir une bonne efficacité énergétique. Le temps mort est
aussi excellent puisque les charges sont amenées directement aux contacts du détecteur
par son champ électrique interne. De plus, ce type de détecteur est robuste, stable en
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(a) (b)
Figure 2.9 Système de détection directe de positrons avec photodiodes (a)
utilisant un cathéter [Convert et al., 2007b] et (b) système de détection
microfluidique [Convert et al., 2011].
température et ne requiert pas d’ajustements précis de sa tension d’alimentation, ce qui
en facilite grandement l’utilisation. Tous ces facteurs confirment les photodiodes PIN,
même type de détecteur retrouvé dans les versions précédentes du projet, comme étant le
choix optimal pour l’application visée. Le modèle précis de photodiode PIN choisie pour
le projet est la S3204-09 d’Hamamatsu, sélectionnée pour sa grande zone active de 18 mm
par 18 mm et son boîtier de céramique non scellé par une couche d’époxy [Hamamatsu,
2012].
2.3 Microfluidique
Le projet vise l’utilisation d’un dispositif microfluidique afin de faire passer une faible
quantité de sang entre deux détecteurs superposés dans une configuration semblable à
celle présentée à la figure 2.3c. L’approche proposée est de séparer la partie microfluidique
des détecteurs et que celle-ci forme ainsi une pièce distincte. Cette cartouche microfluidique
sera insérée entre les détecteurs et fera passer le sang dans des microcanaux, qui formeront
ainsi le volume de détection. Les contraintes de conception et de fabrication de la partie
microfluidique sont de ce fait bien différentes que lorsque fabriquée directement sur une
gaufre de détecteurs.
Puisque l’efficacité géométrique augmente avec la proximité des deux détecteurs, la portion
du dispositif microfluidique s’insérant entre les détecteurs doit être assez mince, tout en
restant rigide. De plus, afin de ralentir les particules au minimum dans l’interface, les
parois du dispositif faisant face aux détecteurs doivent être les plus minces possibles, tout
en gardant l’intégrité structurelle du dispositif. Finalement, puisque l’application vise à
faire passer du sang dans les canaux microfluidiques, ces derniers devront être suffisamment
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hémocompatibles pour ne pas causer de coagulation au cours d’une expérience d’une durée
d’au moins 30 minutes.
Nous nous attarderons aux techniques de fabrication utilisant des polymères et plastiques,
plutôt qu’à la fabrication sur silicium ou sur verre, puisque ce sont les matériaux les plus
intéressants dans le cas d’une application biologique non couplée à de l’électronique [Becker
et Gärtner, 2008]. Des technologies de photolithographie, stéréolithographie, impression
3D et réplication seront abordées, suivies du choix technologique effectué pour le projet.
2.3.1 Photolithographie
Couramment utilisée en microélectronique, la photolithographie est l’une des techniques
de fabrication les plus répandues en microfluidique. Dans le cas d’une photorésine négative
comme la SU-8 et la KMPR, elle consiste à polymériser la résine par exposition à de la
lumière UV selon un masque d’exposition. Après développement, une couche de résine avec
les motifs voulus est obtenue. Lorsque l’on désire obtenir des structures 3D, tels que des
microcanaux, différents procédés peuvent être employés (figure 2.10) [Becker et Gärtner,
2008], dont l’exposition à différentes longueurs d’onde [Moser et al., 2010], le remplissage
des canaux par un matériau sacrificiel, la lamination d’une autre couche de résine (figure
2.11) [Abgrall et al., 2008, 2006; Frey et al., 2011] ou la fermeture par un capot [Convert
et al., 2011].
Figure 2.10 Procédés de photolithographie pour la formation de microcanaux
[Becker et Gärtner, 2008].
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Figure 2.11 Exemple d’un dispositif constitué de 5 couches de SU-8 [Abgrall
et al., 2008].
La photolithographie présente une bonne résolution grâce à la précision des masques d’ex-
position et au fait que l’épaisseur d’une couche de résine peut être précisément contrôlée
par la vitesse et le temps de rotation de l’étalement. Des résines biocompatibles sont dispo-
nibles et ont déjà été utilisées avec succès dans des applications faisant passer du sang dans
des microcanaux [Convert et al., 2012a,b]. La flexibilité de design est cependant limitée et
se résume à un motif 2D par couche de résine. Le temps de fabrication est considérable et
requiert de l’équipement spécialisé de salle blanche. De plus, les différents procédés per-
mettant la création de structures 3D sont non standard et très dépendants des paramètres
du procédé [Blanco et al., 2004; Steigert et al., 2008].
2.3.2 Stéréolithographie
La stéréolithographie fait usage du même principe de photo-polymérisation que la photo-
lithographie standard, mais utilise un laser focalisé sur l’échantillon plutôt qu’une lampe
illuminant la totalité de l’échantillon (figure 2.12a). Le point focal du laser balaye la sur-
face de la résine, la solidifiant aux endroits désirés. La résolution en XY du système est
ainsi dictée par la dimension du point focal du laser. L’échantillon est fabriqué sur une
plate-forme mobile en Z et le tout est submergé dans un bassin de résine. Lorsque la pre-
mière couche a été balayée par le laser, la plate-forme descend d’un pas en Z et le balayage
de la deuxième couche est effectué. La résolution en Z dépend donc aussi de la résolution
du mouvement de la plate-forme.
Cette technique présente une très grande flexibilité de design puisque des structures 3D
peuvent être réalisées directement et leur géométrie n’est limitée que par la résolution
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(a) (b)
Figure 2.12 (a) Procédé de stéréolithographie [Waldbaur et al., 2011] et (b)
connecteur fluidique fabriqué par stéréolithographie [Bertsch et al., 2000].
du système, de l’ordre de la dizaine de micromètres (figure 2.12b). Les dispositifs sont
fabriqués directement par une machine de stéréolithographie à partir d’un fichier CAD.
Le procédé de fabrication est donc complètement automatisé et le temps de fabrication, se
résumant à une unique étape pour l’obtention d’un dispositif 3D, est très court compara-
tivement aux procédés qui requièrent plusieurs étapes distinctes pour créer un objet 3D.
Cette méthode de fabrication est utilisée depuis plusieurs années pour la création d’ob-
jets macroscopiques, mais seulement récemment a-t-elle atteint une résolution permettant
d’envisager la fabrication de dispositifs microfluidiques. La littérature en ce qui concerne
cette technique de fabrication appliquée à la microfluidique est donc limitée, mais quelques
exemples de dispositifs microfluidiques y sont présentés [Kobayashi et Ikuta, 2007; Mori-
moto et al., 2009; Wicker et al., 2005].
2.3.3 Impression 3D
L’impression 3D utilise une tête d’impression dispensant soit de la résine, soit un matériau
de support. Chaque voxel du dispositif correspond à un point de dépôt de résine par la tête
d’écriture, qui est durcie par exposition à des rayons UV par la même tête d’impression ou
pour chaque couche du dispositif (figure 2.13). L’objet est fabriqué couche par couche, en
utilisant le matériau de support comme soutient pour les parties vides du dispositif, par
exemple des microcanaux. Ce matériau de support est par la suite dissous et le dispositif
final est ainsi obtenu.
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Figure 2.13 Procédé d’impression 3D [Waldbaur et al., 2011].
Comme pour la stéréolithographie, le dispositif est réalisé directement à partir d’un fichier
CAD, le procédé de fabrication est complètement automatisé et le temps de fabrication
très court. Cette technique a, elle aussi, seulement récemment atteint un niveau de ré-
solution, de l’ordre de quelques dizaines de micromètres, la rendant intéressante pour
des applications microfluidiques et la littérature est donc restreinte sur le sujet [Bonyár
et al., 2010; Moore et al., 2010]. Une revue récente de techniques de prototypage rapide
de dispositifs microfluidiques qualifie cependant la technique comme étant une technique
sous-estimée dans la littérature [Waldbaur et al., 2011]. De plus, certains matériaux bio-
compatibles peuvent être utilisés avec cette technique, la rendant très intéressante pour
notre application.
2.3.4 Réplication
Les techniques précédentes peuvent être utilisées pour créer un patron, au lieu du dispo-
sitif final directement. Le patron peut par la suite être utilisé pour répliquer le dispositif
par embossage à chaud, moulage par injection, coulage ou autres procédés de réplication.
La réplication est moins flexible puisqu’elle requiert un nouveau patron lorsque le design
change. Elle est donc moins intéressante dans notre contexte de prototypage et peu ap-
propriée aux petits volumes qui seraient en jeu avec une commercialisation du dispositif
final. De plus, les géométries réalisables avec les techniques de réplication sont plus li-
mitées qu’avec la stéréolithographie et l’impression 3D, dû aux contraintes qu’amènent
l’utilisation de moules, comparativement à la création directe d’un dispositif 3D.
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2.3.5 Choix technologique
Les méthodes de prototypage rapide effectuant une fabrication directe des pièces, tel la sté-
réolithographie et l’impression 3D, sont les seules pouvant être considérées dans le contexte
du présent projet. Ces technologies présentent de vastes avantages face aux techniques de
réplication et de lithographie standard, soit les possibilités de géométries pouvant être
fabriquées, ainsi que la complexité, le temps et la reproductibilité de la fabrication. Les
technologies de fabrication directe sont aussi largement plus accessibles et représentent un
investissement initial et des coûts pour une production faible à moyenne beaucoup moins
élevés que les techniques de réplication.
Compte tenu du contexte de commercialisation éventuelle du projet, uniquement les tech-
nologies et machines de prototypage rapide étant disponibles commercialement ont été
considérées. La technologie FDM (Fused Deposition Modeling) a été écartée dû à la na-
ture poreuse des pièces fabriquées par cette technique, ce qui est problématique pour une
utilisation avec des liquides. Le choix s’est finalement arrêté sur la technologie d’impres-
sion 3D MultiJet Printing (MJP) de 3D Systems et l’imprimante 3D ProJet HD 3500Plus,
sélectionnée pour ses spécifications surpassant celles des machines de stéréolithographie
disponibles commercialement, avec sa résolution XY de 34 µm et une hauteur par couche
(résolution en Z) de 16 µm (en mode d’impression XHD) [3D Systems, 2012a]. Le maté-
riau VisiJet Crystal est utilisé avec l’imprimante 3D, choisi pour sa biocompatibilité [3D
Systems, 2012c].
2.4 Objectifs du projet de recherche
Les sections qui suivent décrivent les objectifs techniques visés par le projet, la théorie né-
cessaire ayant été abordée dans les section précédentes. Les différents objectifs concernent
l’efficacité de détection du système, le volume de détection, l’utilisation du dispositif avec
du sang, ainsi que les considérations générales affectant le système.
2.4.1 Efficacité de détection du système
L’objectif principal du projet concerne l’efficacité de détection du dispositif à concevoir,
puisqu’elle déterminera quels radioisotopes peuvent être détectés et avec quelle précision
ils peuvent l’être. Le tableau 2.3 présente les efficacités de détection des deux types de sys-
tèmes existants, soit avec des canaux microfluidiques fabriqués à la surface d’un détecteur
(système en microcanal) et avec un cathéter positionné entre deux détecteurs à grandes
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surfaces (système en cathéter), pour différents isotopes d’intérêt en TEP. Les énergies des
particules détectables émises par les isotopes, ainsi que la probabilité qu’une désintégra-
tion radioactive de l’isotope résulte en l’émission de ces particules, sont aussi données dans
le tableau 2.3 [Convert et al., 2012a].
Tableau 2.3 Efficacités de détection des systèmes existants
Efficacité de détection (%)
Probabilité Système en Système en
Isotope Énergie (keV) d’émission (%) cathéter microcanal
18F 0 - 634 97 4,4 38,8
11C 0 - 961 100 12,1 46,9
99mTc 120 9 0,2 3,8
La supériorité de la version en microcanal en terme d’efficacité de détection est claire,
mais ce design présente des limitations majeures en ce qui a trait aux possibilités de
commercialisation. Ces limitations viennent du fait que les microcanaux sont fabriqués
directement sur la surface d’un détecteur et qu’ils possèdent un nombre limité d’utilisations
avant de devoir être remplacés. Ceci implique alors de remplacer à la fois la microfluidique
et le détecteur, complexifiant le processus expérimental et augmentant grandement les
coûts récurrents qu’engendre l’utilisation de l’appareil.
L’objectif du présent projet est de surpasser les efficacités de détection du système en ca-
théter existant, approchant ainsi celles du système en microcanal, dans le but de permettre
la détection de plus faibles concentrations de radioactivité avec une bonne résolution tem-
porelle, et ce avec un design axé sur une possibilité de commercialisation et séparant ainsi
la partie microfluidique des détecteurs. L’efficacité globale du système étant fonction des
efficacités géométrique, énergétique et temporelle, ces trois caractéristiques doivent être
maximisées afin de rencontrer l’objectif d’efficacité du système.
Efficacité géométrique
L’objectif en ce qui concerne l’efficacité géométrique est de superposer deux détecteurs
afin d’effectuer une détection 4pi (sur une sphère complète). Ceci permettra d’obtenir une
efficacité géométrique supérieure à 50 %, limitation du système en microcanal existant.
La disposition des détecteurs sera ainsi similaire au système en cathéter, mais l’objectif
est d’atteindre une plus haute efficacité géométrique (> 75 %), et ce sur l’ensemble du
volume de détection, en optimisant la géométrie des détecteurs et leur positionnement par
rapport au volume de détection.
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Efficacité énergétique
L’objectif, pour ce qui est de l’efficacité énergétique, comporte deux volets distincts, soit
de minimiser l’interface sang−détecteur et d’optimiser l’électronique. Le fait de minimiser
l’épaisseur et l’absorption de l’interface entre le sang et le détecteur, soit tout matériau
utilisé comme support fluidique, permet la détection d’un plus grand pourcentage des
particules émises en direction des détecteurs, tel qu’il en sera question au chapitre 2.2.3.
C’est d’ailleurs majoritairement ce point qui explique l’augmentation d’efficacité entre le
système en microcanal et le système en cathéter, alors que l’épaisseur de l’interface est
passée d’environ 700 µm à 10 µm. Il sera impossible de garder une interface aussi mince
pour le système futur, puisque la microfluidique ne sera pas fabriquée directement sur
la surface du détecteur. Donc, afin d’obtenir une pièce microfluidique distincte tout en
minimisant l’interface sang/détecteur, une épaisseur d’interface sous les 50 µm est visée.
Le deuxième volet consiste en l’optimisation de l’électronique. L’augmentation de la sensi-
bilité de l’électronique d’amplification permettra de détecter des particules de plus faibles
énergies incidentes sur les détecteurs, alors que la réduction de la vulnérabilité au bruit
électromagnétique permettra d’opérer l’appareil avec un seuil de détection indépendant du
contexte expérimental. L’objectif pour ce volet est d’obtenir un seuil de détection constant
sous les 20 keV .
Temps mort
Le temps mort du système est un aspect moins critique dû au type de détecteur choisi, la
photodiode PIN, qui présente un faible temps mort. L’objectif, dans ce cas-ci, est d’avoir
une réponse linéaire du système jusqu’à une activité radioactive de 36 kBq/µl [Convert,
2012], ce qui ne devrait pas causer problème vu la vitesse de réponse du type de détecteurs
et d’électronique d’amplification utilisés.
2.4.2 Volume de détection
Aucun objectif universel ne peut être donné dans le cas du volume de détection. Lors d’ex-
périences sur petits animaux, plus particulièrement sur des souris, un très faible volume
de sang est disponible (environ 140 µl). Dans ce cas, la résolution de la courbe d’activité
radioactive en fonction du temps sera dépendante du volume de détection utilisé, consi-
dérant le volume limité de sang disponible pour mesurer le niveau d’activité radioactive
tout au long d’une expérience.
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Si un plus faible volume de détection est utilisé, la résolution temporelle de la radioactivité
mesurée sera supérieure, puisque la mesure est effectuée sur un petit échantillon de sang,
représentant un prélèvement sur un court laps de temps. La précision de la mesure de
l’activité radioactive sera cependant inférieure, puisqu’une plus faible quantité de radia-
tions sera émise de l’échantillon pendant la durée d’une mesure, ce qui peut devenir un
problème pour de faibles concentrations de radioactivité.
Dans le cas où un plus grand volume de détection serait utilisé, les avantages et inconvé-
nients sont inversés. La résolution temporelle de la mesure est donc inférieure, puisqu’elle
est effectuée sur un échantillon plus volumineux, créant ainsi une moyenne de l’activité
radioactive par un prélèvement effectué sur un plus grand laps de temps. La résolution de
la mesure est cependant augmentée, puisqu’une plus grande quantité de radiations sera
émise de l’échantillon plus volumineux sur la même durée d’une mesure.
Activité minimum détectable
L’activité minimum détectable Amin (Bq/µl) représente la plus petite concentration d’un
radiotraceur pouvant être mesurée de manière statistiquement significative et est donnée






où n (cps) est le taux de comptage issu du bruit de fond, K (cps/Bq) est l’efficacité de
détection absolue et V (µl) est le volume de détection.
Notre objectif est d’atteindre une activité minimum détectable sous les 15 Bq/µl [Convert,
2012], ce qui représente la plus faible concentration à devoir être détectée dans le cadre
d’expériences sur petits animaux.
L’équation 2.4 permet de réaliser qu’une fois l’efficacité K du système maximisée et le
bruit n minimisé, le seul paramètre pouvant modifier l’activité minimum détectable est le
volume de détection V . Il est donc d’intérêt de pouvoir modifier le volume de détection
aisément, afin de répondre aux besoins d’une application spécifique.
Dans le cas d’expériences sur petits animaux, le plus petit volume de détection permet-
tant d’atteindre une activité minimum détectable de 15 Bq/µl serait le plus approprié,
afin d’obtenir la résolution temporelle optimale de la courbe d’activité radioactive. Le vo-
lume de détection pourrait être ajusté pour des applications requérant diverses activités
minimum détectables et pour lesquelles différents volumes de sang ou d’autres liquides
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radioactifs sont disponibles pour une expérience. L’objectif en ce qui concerne le volume
de détection est ainsi d’avoir la possibilité de le modifier aisément et, dans le cas d’expé-
riences sur petits animaux, de trouver le volume optimal pour l’acquisition d’une fonction
d’entrée.
2.4.3 Utilisation avec du sang
L’utilisation du dispositif avec du sang requiert une hémocompatibilité des microcanaux,
par l’utilisation de matériaux hémocompatibles ou par la passivation de microcanaux
biocompatibles, technique développée dans des activités de recherche antérieures du groupe
[Convert et al., 2012b] et qui pourrait être adaptée à d’autres matériaux. De plus, le design
de la microfluidique, ainsi que des connections fluidiques, doit minimiser les géométries
pouvant favoriser la coagulation du sang. Les géométries causant des turbulences ou des
volumes morts sont aussi à éviter, de façon à minimiser la dispersion de la radioactivité
dans l’échantillon sanguin, ce qui a des incidences négatives sur la résolution temporelle
de la mesure. La partie microfluidique du système doit aussi être réutilisable ou facilement
changeable, dans le but de simplifier le protocole expérimental et l’utilisation de l’appareil.
2.4.4 Système global
L’appareil développé sera utilisé par des utilisateurs non spécialisés, dans un environne-
ment de travail souvent surchargé comprenant divers appareils électroniques, dont une
caméra TEP et un système de suivi et de maintien des paramètres physiologiques de l’ani-
mal. Le dispositif se doit donc d’être simple d’utilisation, aussi bien pour ce qui est des
diverses connections électriques et fluidiques, qu’en ce qui concerne l’interface utilisateur,
et être le plus compact possible. Le système global doit aussi comprendre une pompe, pré-
férablement péristaltique afin de récolter des échantillons de sang si désiré, pouvant être
réglée à la vitesse requise par l’utilisateur. La possibilité de récolter des échantillons san-
guins permettra la caractérisation de nouveaux radiotraceurs par la mesure subséquente
de la radioactivité de la fraction plasmatique et des métabolites. Finalement, l’ensemble
du dispositif doit être immunisé, autant que possible, aux interférences électromagnétiques
et aux radiations provenant de l’environnement expérimental.
2.5 Conclusion
Le projet vise une détection directe des positrons émis par les radioisotopes utilisés en
TEP et des différents types de particules chargées et rayonnements émis par les radiotra-
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ceurs utilisés en TEM. L’efficacité de cette détection est relative à trois facteurs, soit les
efficacités géométrique et énergétique, ainsi que le temps mort. Ces trois éléments doivent
être optimisés afin de maximiser l’efficacité de détection du système, soit le pourcentage
des particules émises détectées. Une photodiode PIN a été identifiée comme étant le type
de détecteur le plus approprié pour la détection directe de particules bêta dans le cadre
du projet. Deux de ces détecteurs à grande surface seront utilisés, face à face, dans le
but d’augmenter l’efficacité géométrique. Une composante microfluidique sera utilisée, en
remplacement des cathéters traditionnels, afin d’optimiser l’efficacité énergétique du sys-




Ce chapitre aborde les différentes étapes de conception du compteur microfluidique de
radioactivité sanguine. Une analyse des problèmes de bruit rencontrés par les versions
antérieures d’un tel appareil est d’abord présentée et servira à orienter certains choix de
conception. Le design de l’électronique du système est par la suite couvert en deux volets,
soit le module de détection et le module de contrôle. La figure 3.1 présente le système
complet du compteur sanguin développé, dans un cadre expérimental. Les sections qui
suivent présentent la conception des modules de détection et de contrôle, du boîtier de
l’appareil, ainsi que des dispositifs microfluidiques.
Figure 3.1 Système complet du compteur sanguin développé.
3.1 Analyse des problèmes de bruit
Tel que mentionné dans l’énoncé de la problématique, section 1.3 du document, les versions
précédentes du compteur sanguin souffrent d’une forte susceptibilité au bruit électroma-
gnétique, ce qui non seulement diminue leur performance, mais en complexifie grandement
leur utilisation. Ces problèmes sont observés lorsqu’un liquide polaire, typiquement du sang
ou une solution saline, est présent dans les cathéters ou microcanaux utilisés. Le liquide
agit alors en tant que conducteur permettant le couplage du bruit électromagnétique de
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l’environnement expérimental au système de détection. Différentes techniques ont été uti-
lisées pour tenter de réduire l’impact du bruit amené par les liquides, mais leur efficacité
et la reproductibilité des solutions testées étaient très limitées. Une des étapes initiales
du présent projet fut donc de s’attarder à la cause exacte de cette susceptibilité au bruit
électromagnétique provenant de l’environnement expérimental et d’identifier des solutions
à cet important problème au niveau de la conception, afin de palier à celui-ci dans le design
même du nouveau compteur sanguin.
Il faut d’abord noter que bien qu’il peut être difficile d’identifier la provenance du bruit
se retrouvant dans un système et la vulnérabilité de ce système permettant le couplage
du bruit, il n’existe que quatre méthodes de couplage fondamentales [Van Doren, 1998].
Le couplage conductif, où deux conducteurs connectés au circuit permettent l’entrée
et le retour du bruit (les boucles de masse étant un exemple fréquemment rencontré de
ce type de couplage indésirable). Le couplage électromagnétique, où une onde élec-
tromagnétique vient se coupler au circuit. Ce type de couplage, pour être le mécanisme
dominant, nécessite une distance entre la source de bruit et le circuit affecté supérieure à
la longueur d’onde du bruit couplé. Le couplage inductif, où un champ magnétique, créé
par une boucle de courant, induit un bruit dans le circuit. Le couplage capacitif, où un
conducteur sous tension induit un bruit, par son champ électrique, dans le circuit. Il est
important d’identifier précisément quel mécanisme est responsable du couplage du bruit
au circuit, afin d’y palier adéquatement dans le design du nouveau compteur sanguin.
Pour ces tests, une photodiode PIN de 3×30 mm2 (S3588-08 d’Hamamatsu) a été utilisée,
couplée à un préamplificateur de charge CR-110 de Cremat [Cremat, 2006a] monté sur sa
carte d’évaluation CR-150 [Cremat, 2006b]. Ces composants étaient utilisés dans des ver-
sions précédentes du compteur sanguin et donc disponibles pour ces tests préliminaires.
Les alimentations basse et haute tension, pour la carte d’évaluation et la photodiode
respectivement, sont fournies par des blocs d’alimentation de laboratoire. La sortie du
préamplificateur est connectée à un oscilloscope afin d’observer le signal. La carte de pré-
amplification et la photodiode sont positionnées dans deux boîtiers métalliques adjacents,
lesquels sont reliés à la masse des alimentations. Pour observer l’effet de la fluidique sur
le système, un cathéter PE-50 rempli d’eau est positionné à proximité de la photodiode,
avec ses extrémités à l’extérieur du boîtier métallique, une dans un bécher d’eau et l’autre
connectée à une seringue pour remplir et vider le cathéter d’eau. Le montage réalisé est
représenté à la figure 3.2.
Le bruit induit par la fluidique dans le circuit du montage expérimental, mesuré avec un
oscilloscope connecté à la sortie du préamplificateur, est présenté à la figure 3.3. Une pre-
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Figure 3.2 Montage réalisé pour l’analyse des problèmes de bruit causés par
la fluidique.
mière expérience a été effectuée afin d’observer le couplage du 60 Hz de l’environnement,
avec un liquide présent dans le cathéter. La figure 3.3b démontre un fort couplage à la
fréquence attendue de 60 Hz pour cette expérience. En deuxième lieu, le connecteur posi-
tif de la sortie d’un générateur de fonction a été placé dans le bécher d’eau. Un couplage
substantiel du signal du générateur de fonction au circuit a ainsi été démontré (figure
3.3c). Le niveau de bruit observé lorsqu’un liquide est présent (figure 3.3b) est cinq fois
plus élevé que le bruit de référence sans fluidique (figure 3.3a) et ce en utilisant de l’eau du
robinet. La présence de sang ou de saline, typiquement utilisés, devrait augmenter l’effet
du couplage du bruit par l’augmentation de la conductivité du liquide.
Les observations précédentes permettent de déterminer le type de couplage responsable
du bruit obtenu en sortie du circuit. Le couplage ne peut être conductif, car ce type de
couplage nécessite une connexion directe de la source de bruit au circuit, ce qui n’est pas
le cas puisque le conducteur que représente l’eau n’est pas en contact avec aucune partie
du circuit. Le couplage électromagnétique peut être exclu puisque, pour être le mécanisme
dominant avec un bruit de 60 Hz, la source de bruit devrait être à plus de 5000 km
du circuit. Le couplage inductif peut aussi être exclu puisque la fluidique ne forme pas
un circuit fermé et ne forme ainsi pas de boucle de courant pouvant générer un champ
magnétique. Le seul mécanisme de couplage restant, le couplage capacitif, nécessite deux
conducteurs à proximité, ce qui est le cas avec la fluidique placée près du détecteur et de
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(a) (b) (c)
Figure 3.3 Bruit induit par la fluidique : (a) référence avec liquide dans le
cathéter, (b) 60 Hz de l’environnement expérimental et (c) 1 kHz d’un
générateur de fonction. (jaune : sortie du préamplificateur, bleu : signal du
générateur de fonctions)
ses interconnexions. Nous pouvons donc en conclure que le couplage capacitif est le seul
mécanisme de couplage responsable du bruit observé.
Le couplage capacitif au circuit peut être représenté par le circuit équivalent présenté à la
figure 3.4, où la source de tension représente la ou les sources de bruit de l’environnement
expérimental, C1 est la capacité entre la ou les sources de bruit et la fluidique, C2 est la
capacité entre la fluidique et la photodiode et ses interconnexions, et ZEQ est l’impédance
équivalente du circuit, égale aux impédances de la source et de la charge en parallèle
[Van Doren, 1998]. Dans ce cas-ci, ZEQ est très élevée compte tenu de la source HV et de
l’entrée haute impédance du préamplificateur. Le courant Ibruit provenant de la source de
bruit est ainsi couplé par les capacités C1 et C2 au système de détection, représenté par
ZEQ, et est responsable du bruit mesuré (Vbruit).
Figure 3.4 Circuit équivalent du bruit fluidique (adapté de [Van Doren,
1998]).
Les avenues envisageables dans la conception du compteur sanguin pour réduire le couplage
capacitif consistent en la réduction de la capacité C2 et l’utilisation de blindage capacitif
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pour rediriger une partie du courant Ibruit. Le choix de conception consistant à séparer la
microfluidique des détecteurs contribuera à la réduction de la capacité C2, mais elle sera
cependant toujours présente puisque le fluide doit être à proximité des photodiodes pour
la détection des particules bêta. L’utilisation de blindage capacitif autour des détecteurs
et de leurs interconnexions est une solution qui a été retenue. La conception du boîtier
métallique du module de détection, permettant de rediriger une partie du courant Ibruit,
sera abordée dans la section 3.4.
Une autre solution envisagée consiste à effectuer une mesure différentielle des signaux des
deux détecteurs, au lieu de simplement additionner leurs sorties. En supposant que les deux
détecteurs et leurs circuits de préamplification sont identiques et que le positionnement
de la fluidique est symétrique par rapport à chacun des détecteurs, le bruit couplé de
la fluidique à la sortie de chaque circuit de préamplification devrait être le même. Une
mesure différentielle des sorties des deux circuits de préamplification devrait ainsi éliminer
en bonne partie le bruit en mode commun induit par la fluidique.
Cette approche a été testée en doublant le montage de la figure 3.2 et en utilisant la
fonction mathématique de soustraction de l’oscilloscope pour soustraire les sorties des
deux préamplificateurs. Les résultats obtenus, présentés à la figure 3.5, démontrent une
très grande réduction du bruit induit par la fluidique, indépendamment de l’amplitude et
de la fréquence de ce dernier. Le choix a donc été fait d’utiliser une mesure différentielle
des signaux des deux détecteurs dans le design du nouveau compteur sanguin.
(a) (b) (c)
Figure 3.5 Effet de la soustraction des signaux de deux détecteurs sur le bruit
fluidique : (a) 60 Hz de l’environnement expérimental, (b et c) bruit provenant
d’un générateur de fonction ajouté à des impulsions typiques. (jaune et bleu :
sorties des préamplificateurs, rouge : soustraction des deux sorties)
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3.2 Module de détection
Le module de détection est le cœur de l’électronique du système. Celui-ci fourni aux deux
cartes de préamplification leurs tensions d’alimentation, ainsi que la tension de polarisa-
tion des photodiodes PIN (S3204-09 d’Hamamatsu, zone active de 18 mm par 18 mm), et
reçoit les signaux préamplifiés des deux détecteurs. Ces signaux sont traités par la chaîne
d’amplification et de mise en forme, puis les signaux numériques en résultant sont envoyés
au module de contrôle. Les sections qui suivent détaillent la conception et le fonctionne-
ment du module de détection.
La figure 3.6 présente un schéma global du compteur sanguin comprenant deux modules,
leurs sous-systèmes, ainsi que les interconnexions entre ceux-ci.
Figure 3.6 Schéma électronique du système complet.
3.2.1 Préamplification
Les faibles impulsions en sortie des détecteurs, générées par les particules incidentes sur
ceux-ci, doivent d’abord être préamplifiées afin d’obtenir une plage de tension adéquate
pour la chaîne d’amplification. Un préamplificateur de charge CR-110 de Cremat [Cremat,
2006a], le même modèle que celui utilisé pour les tests portant sur les problèmes de bruit, a
été choisi pour le design. Ses spécifications, dont son fort gain et son faible ENC (Equivalent
Noise Charge), et le fait que ce soit un module de l’industrie aux performances éprouvées,
de dimension minimale, disponible commercialement à faible coût font en sorte que le
CR-110 est le préamplificateur choisi pour le projet.
Un préamplificateur distinct, connecté via un condensateur (AC coupling), est utilisé pour
chacune des deux photodiodes PIN et les deux sorties des préamplificateurs sont connectées
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aux entrées de la chaîne d’amplification et de mise en forme (figure 3.7). Un petit PCB de
préamplification a été conçu pour satisfaire les contraintes physiques de connexion entre
les deux détecteurs et le PCB principal du module de détection, détaillées à la section 3.4.
Figure 3.7 Schéma de la connexion du détecteur au préamplificateur (adapté
de Cremat).
3.2.2 Chaîne d’amplification et de mise en forme
Pour les raisons énoncées à la section 3.1, une mesure différentielle des signaux de sortie
des deux préamplificateurs est effectuée. Le premier étage de la chaîne d’amplification et
de mise en forme consiste ainsi en un amplificateur d’instrumentation (figure 3.8). Cette
topologie a été choisie puisqu’elle amplifie la différence entre ses deux entrées et rejette les
signaux communs aux deux entrées. L’équation 3.1 donne le gain d’une telle topologie.
Vout









Figure 3.8 Schéma d’un amplificateur d’instrumentation (Wikipédia).
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Le temps de montée du signal en sortie du préamplificateur de charge défini la bande
passante requise pour l’amplificateur d’instrumentation, afin de ne pas déformer le signal.
Selon la fiche technique du CR-110 le temps de montée est de 7 ns sans capacité ajoutée
mais, lorsque celle-ci est prise en compte, le temps de montée est donné par l’équation
tr = 0, 4 Cd + 7 (3.2)
où le temps de montée tr, en nanosecondes, peut ainsi être calculé pour un détecteur
d’une capacité Cd, en picofarads (capacité des interconnexions négligeable). Pour la pho-
todiode de grande surface utilisée (S3204-09 d’Hamamatsu), la capacité donnée dans la
fiche technique est de 130 pF . On obtient ainsi, selon l’équation 3.2, un temps de montée
de 59 ns, ce qui correspond à une bande passante de 17 MHz. Afin de respecter cette
bande passante effective, un objectif de conception de 20 MHz a été fixé pour la bande
passante de l’amplificateur d’instrumentation, ce qui coïncide avec la fréquence de coupure
du photodétecteur.
Des circuits intégrés d’amplificateurs d’instrumentation sont disponibles commercialement,
mais ces derniers visent généralement une grande précision DC dans des applications qui ne
nécessitent pas une haute vitesse d’opération. Puisqu’une bande passante de 20 MHz est
visée, l’amplificateur d’instrumentation a été réalisé avec des amplificateurs opérationnels
discrets.
Deux amplificateurs opérationnels ont été choisis pour leurs caractéristiques de faible bruit
et de grande bande passante, soit le ADA4817 et le AD8099 d’Analog Devices. Ces deux
composants possédant des empreintes de plots (footprints) identiques, ils peuvent être in-
terchangés aisément sur le PCB afin de déterminer le composant le plus performant dans
l’application donnée. La figure 3.9 présente une simulation temporelle de l’amplificateur
d’instrumentation en utilisant le modèle SPICE du ADA4817 et le logiciel Altium De-
signer 13. On peut observer que le signal commun aux deux entrées de l’amplificateur
d’instrumentation est supprimé, alors que la différence entre les deux entrées est amplifiée
à la sortie, précisément ce qui est visé par l’utilisation d’une telle topologie.
Deux étages d’amplification supplémentaires sont disponibles entre la sortie de l’amplifica-
teur d’instrumentation et l’entrée de l’amplificateur de mise en forme gaussien. Ces étages
optionnels permettent d’augmenter l’amplitude du signal bipolaire en sortie de l’amplifi-
cateur d’instrumentation, s’il est jugé que la performance peut en être augmentée ainsi.
Les deux même amplificateurs opérationnels, soit le ADA4817 et le AD8099, peuvent être
utilisés dans ces étages d’amplification.
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Figure 3.9 Simulation de l’amplificateur d’instrumentation.
Mise en forme du signal
Les impulsions en sortie des préamplificateurs ont un rapide temps de montée, suivi d’une
décharge du condensateur de rétroaction au travers de la résistance de rétroaction du
préamplificateur, avec une constante de temps RC de 140 µs. Il en résulte ainsi des im-
pulsions d’une durée de plusieurs centaines de microsecondes. L’utilisation directe de ce
signal aurait pour effet de diminuer le nombre maximal d’événements par seconde pouvant
être détectés et d’augmenter la probabilité de chevauchement d’impulsions, causant une
non détection de certains événements.
Une mise en forme gaussienne du signal est donc effectuée pour réduire la durée des im-
pulsions et obtenir un signal d’une forme facilitant une discrimination de son amplitude
par un étage de comparaison. Les impulsions d’une durée de quelques centaines de micro-
secondes à l’entrée de cet étage sont ainsi réduites à quelques microsecondes ou sous la
microseconde (figure 3.10), en fonction du temps de mise en forme sélectionné.
Figure 3.10 Comparaison d’une impulsion en entrée et en sortie du CR-200
[Cremat, 2008].
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L’amplificateur de mise en forme gaussien CR-200 de Cremat [Cremat, 2008], présentant
les mêmes avantages que le préamplificateur CR-110, a été choisi pour la mise en forme du
signal bipolaire provenant des étages d’amplification précédents. Celui-ci possède un gain
fixe de 10 et est disponible en 7 temps de mise en forme différents (100 ns à 8 µs). Un
temps de mise en forme de 1 µs a été sélectionné pour le projet en fonction du faible niveau
de bruit à ce temps de mise en forme et du taux de comptage maximal théorique d’un
million de comptes par seconde qu’il représente. Le taux de comptage maximal réel sera
quelque peu inférieur à ce dernier mais permettra de rencontrer la spécification du taux
de comptage de 36 kBq/µl donnée à la section 2.4.1 et ce pour des volumes de détection
pouvant aller jusqu’à plusieurs microlitres.
Comparaison du signal
Le signal bipolaire mis en forme est connecté aux entrées de deux comparateurs, un pour
les événements provenant du détecteur créant un signal positif et un pour les événements
provenant de l’autre détecteur, créant un signal négatif. Le modèle de comparateur, choisi
pour sa rapidité, ses tensions d’alimentation allant jusqu’à ±15 V et sa sortie compatible
CMOS et TTL, provient de la compagnie AD (modèle AD790). Les sorties numériques
des comparateurs sont positives lorsque le signal connecté (positif ou négatif) surpasse
la tension de seuil, fixée par un convertisseur numérique-analogique, connectée à l’autre
entrée de chaque comparateur.
Transmission des signaux numériques
Pour envoyer les signaux numériques en sortie des comparateurs au module de contrôle, où
ils sont traités par un microcontrôleur, une transmission LVDS (Low-Voltage Differential
Signaling) est adoptée. La transmission LVDS, effectuée entre l’émetteur (DS90C401 de
Texas Instruments) présent sur le PCB du module de détection et le récepteur (DS90C402
de Texas Instruments) présent sur le module de contrôle, crée une boucle de courant
sur une paire de conducteurs (figure 3.11). Ceci permet de minimiser le bruit généré par
ces signaux numériques et empêche la formation de boucles de masse entre les modules
de détection et de contrôle. Une ligne LVDS par comparateur est utilisée entre les deux
modules.
Figure 3.11 Transmission LVDS. (fiche technique DS90C401)
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3.2.3 Convertisseur numérique-analogique
Un convertisseur numérique-analogique de 12 bits à quatre sorties, un AD5724R d’Analog
Devices, est présent sur le PCB du module de détection. Deux des sorties (A et B) sont
utilisées pour fournir une tension de seuil à chacun des deux comparateurs, la sortie C
contrôle le convertisseur DC-DC HV et la quatrième sortie n’est pas utilisée. Des plages de
tension en sortie unipolaires ou bipolaires de 5 V , 10 V et 10, 8 V peuvent être sélection-
nées. Les sorties A et B utilisent une plage bipolaire de 10 V , ce qui donne une résolution
de 4, 88 mV , alors que la sortie C utilise une plage unipolaire de 5 V , donc une résolution
de 1, 22 mV par incrément.
Le DAC est programmé par une communication SPI venant du microcontrôleur, présent
sur le PCB du module de contrôle. Les signaux SPI sont actifs uniquement lors de l’écriture
au DAC afin d’empêcher ces signaux d’être une source de bruit, lors d’une acquisition,
pouvant être couplée à l’électronique de détection présente sur le reste du PCB.
3.2.4 Alimentations
Le projet vise une intégration maximale du système, pour en simplifier son utilisation
par du personnel non spécialisé. L’appareil a donc été conçu pour ne nécessiter qu’une
connexion externe à une prise électrique de 120 V . L’alimentation électrique du système
passe par un module d’entrée filtrant le 120 V du secteur et comprenant un interrupteur à
bascule pour mettre sous tension ou éteindre l’appareil. Le neutre et le vivant du secteur
sont reliés à un bloc d’alimentation AC-DC linéaire (HAA15-0.8-AG de Power-One) et
la mise à terre est connectée au boîtier métallique de l’appareil, ainsi qu’à celui de l’ali-
mentation. Un bloc d’alimentation linéaire est utilisé afin d’éviter le bruit généré par les
alimentations à découpage.
Les sorties +15 V et −15 V , pouvant fournir un maximum de 800 mA chacune, sont
connectées au PCB du module de contrôle, avec différentes protections. Les alimentations,
positive et négative, sont protégées d’une polarité inversée par une diode Schottky en série,
d’un courant excessif par un PTC et d’une surtension par une diode Zener en parallèle,
couplée au PTC. Les mêmes protections sont présentes à l’entrée des alimentations sur le
PCB du module de détection.
Des régulateurs linéaires à faible bruit de Linear Technology sont utilisés sur les deux PCB
du système (régulateur positif : LT1763, régulateur négatif : LT1964). Des tensions de
+12, 5 V et −12, 5 V sont générées par des régulateurs sur le PCB du module de contrôle,
puis envoyées au module de détection. À partir de celles-ci, des tensions de ±12 V et
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±5 V sont générées sur le PCB du module de détection pour alimenter les composants de
la chaîne d’amplification et de mise en forme, ainsi que les préamplificateurs. Un régulateur
distinct est utilisé pour fournir un 5 V numérique aux comparateurs, à l’émetteur LVDS
et au DAC.
Des filtres en pi sont utilisés aux entrées et sorties des régulateurs linéaires, ainsi que sur les
alimentations des divers composants actifs, dans l’ensemble du design. Pour les composants
critiques, soit ceux compris dans la chaîne d’amplification et de mise en forme, les valeurs
des condensateurs des filtres en pi ont été déterminées afin que leur impédance minimale
coïncide avec la fréquence de commutation du composant.
3.2.5 Alimentation haute tension
Encore dans une optique de performance et d’intégration maximale, un convertisseur DC-
DC haute tension compact a été sélectionné pour alimenter les photodiodes PIN. Le conver-
tisseur DC-DC HV, un SIP90 de EMCO High Voltage Corporation, permet d’obtenir une
tension de polarisation des détecteurs ajustable entre 25 V et 90 V . Il offre une grande
stabilité et de faibles ondulations (< 5 mV ) dans un format SIP miniature, permettant
son intégration au PCB du module de détection.
Un régulateur linéaire LT1763 distinct, fournissant une tension de 5 V , est utilisé pour
alimenter le convertisseur, dans le but de réduire le bruit sur les alimentations des compo-
sants de la chaîne d’amplification et de mise en forme. La valeur de la sortie haute tension
du convertisseur est ajustée avec la tension de la sortie C du DAC présent sur le PCB du
module de détection.
3.2.6 Connexion au module de contrôle
La connexion entre le module de détection et le module de contrôle se fait par un câble
HDMI. Une connexion HDMI a été choisie principalement pour ses quatre paires différen-
tielles blindées d’une impédance de 100 ohms. Deux de ces paires sont utilisées pour les
signaux LVDS critiques et deux autres pour les alimentations +12, 5 V et −12, 5 V .
Les quatre paires différentielles et leur blindage utilisent 12 des 19 conducteurs de la
connexion HDMI. Des sept autres, trois sont utilisés pour le SPI unidirectionnel (écriture
au DAC seulement) et quatre, dont un conducteur pour le retour de courant, sont utilisés
pour le contrôle des deux LED (dont une de deux couleurs) du module de détection.
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Celles-ci sont contrôlées par le module de contrôle et permettent l’affichage du statut de
l’appareil.
Les LED ne sont pas reliées à la masse du PCB du module de détection afin de minimiser
les possibilités de boucles de masse et donc de bruit. Dans la même optique, les signaux
SPI ne sont actifs que lors de l’écriture aux DAC, ce qui n’est pas effectué pendant les
acquisitions.
3.3 Module de contrôle
Le module de contrôle est le lien entre le module de détection et l’application PC du
compteur sanguin. Il reçoit les signaux numériques représentant les événements détectés
par les deux photodiodes PIN, les comptabilise sur un intervalle de temps donné, puis
envoie les informations au PC par une connexion USB. Les sections qui suivent détaillent
la conception et le fonctionnement du module de contrôle.
3.3.1 Traitement numérique
Les signaux LVDS sont reçus du module de détection par le récepteur LVDS (DS90C402
de Texas Instruments), qui les retransforme en signaux numériques 0− 5 V . Ceux-ci sont
connectés à plusieurs entrées du microcontrôleur, dans le but d’offrir une flexibilité au
niveau de la programmation et dans l’utilisation de divers modules du microcontrôleur.
Un microcontrôleur C8051F380 de Silicon Labs a été sélectionné pour son intégration de
la communication USB, ses spécifications répondant aux besoins du projet et puisque sa
version antérieure très fortement similaire (C8051F340) était utilisée dans la précédente
itération du compteur sanguin. Un oscillateur CMOS externe de 48 MHz, d’une précision
de ±10 ppm, est utilisé comme horloge du microcontrôleur pour obtenir une plus grande
précision temporelle. La programmation du microcontrôleur est abordée au chapitre 4.2.1.
Trois LED sont aussi présentes sur le module de contrôle afin d’indiquer l’état du système à
l’utilisateur. De plus, huit pins du microcontrôleur, ainsi que quatre connexions à la masse,
sont amenées à deux connecteurs auxiliaires pour une possibilité d’utilisation future.
3.3.2 Connexion USB
Une connexion directe avec un ordinateur par USB est indésirable pour la performance du
système, dû au bruit inhérent à un ordinateur. L’utilisation d’un isolateur USB (ADuM4160
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d’Analog Devices) permet d’éviter le couplage direct du bruit de l’ordinateur au compteur
sanguin.
L’isolateur s’insère entre le connecteur USB du PCB et le microcontrôleur (figure 3.12). Il
utilise des circuits CMOS haute vitesse et des transformateurs à noyau d’air monolithiques
afin de garder les deux portions du circuit électriquement isolées l’une de l’autre, tout en
effectuant les opérations nécessaires sur les lignes D+ et D− de l’USB.
Figure 3.12 Utilisation de l’isolateur USB dans le système. (fiche technique
ADuM4160)
Cette isolation empêche aussi la formation de boucles de masse indésirables via l’ordina-
teur. De plus, des réseaux de diodes TVS sont utilisés sur les lignes de communication et
d’alimentation de l’USB, afin de protéger le système contre d’éventuelles surtensions.
3.3.3 Convertisseur numérique-analogique
Un convertisseur numérique-analogique, identique à celui utilisé sur le module de détection,
est présent sur le PCB du module de contrôle. Une sortie (D) est prévue pour régler la
vitesse d’une pompe péristaltique et est reliée à un connecteur à trois contacts (tension en
sortie du DAC, alimentation 12 V dédiée et masse). Les trois autres sorties du DAC (A, B
et C) sont envoyées à des connecteur à deux contacts (tension en sortie du DAC et masse)
pour possibilité d’utilisation future. Plus d’information concernant les spécifications et le
fonctionnement du convertisseur numérique-analogique sont disponibles à la section 3.2.3.
3.3.4 Alimentations
Le PCB du module de contrôle compte quatre régulateurs linéaires faible bruit, dont
deux sont utilisés pour passer du ±15 V fourni par le bloc d’alimentation au ±12, 5 V
alimentant le module de détection. Les deux autres régulateurs servent à fournir une
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tension d’alimentation de 5 V aux composants numériques du PCB et de 12 V (ajustable
au besoin) à une pompe péristaltique ou autre(s) système(s) externe(s).
Les régulateurs positifs et négatifs utilisés sont les mêmes dont il a été question à la
section 3.2.4. Le régulateur interne au microcontrôleur est également utilisé pour alimenter
l’oscillateur CMOS externe en 3, 3 V .
3.3.5 Connexion au module de détection
Des relais semi-conducteurs normalement ouverts (optocoupleurs) sont utilisés sur les ali-
mentations ±12, 5 V allant au module de détection. Ceci permet d’alimenter le module,
via la connexion HDMI, uniquement une fois sa présence vérifiée, ce qui empêche une
connexion possiblement dommageable à d’autres appareils utilisant une interface HDMI.
En plus des lignes LVDS, du SPI et des alimentations, trois lignes de contrôle sont connec-
tées de trois ports du microcontrôleur aux LED du module de détection, via le câble HDMI.
Le retour de courant de celles-ci s’effectue sur une ligne dédiée de l’interface HDMI, connec-
tée à trois autres ports du microcontrôleur. Lors de l’opération normale du système, les
trois lignes de contrôle sont utilisées pour allumer ou non les LED (ports en mode push-
pull), alors que la ligne de retour est connectée à la masse du module de contrôle via le
microcontrôleur (ports en mode open-drain connectés à la masse).
Au démarrage du système, les trois ports de retour sont configurés en entrées numériques
(ports en mode open-drain flottants). Le niveau de tension des trois lignes de contrôle est
varié successivement (0 − 5 V ) et le niveau de tension en entrée des ports de retour est
lu et vérifié afin d’assurer que les connexions correspondent bien à celles du module de
détection. Les photocoupleurs peuvent par la suite établir la connexion de l’alimentation
±12, 5 V au module de détection sans risque.
3.4 Mécanique
Un boîtier sur mesure a été conçu pour le module de détection de l’appareil. Celui-ci a
comme fonction de contenir et positionner les différents composants du module de dé-
tection, soit les deux détecteurs grande surface, le PCB principal et les deux PCB de
préamplification, ainsi que la microfluidique. L’assemblage de ces composants est présenté
à la figure 3.13, où le boîtier et le support fluidique sont omis afin de permettre la visua-
lisation des composants internes.
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Figure 3.13 Assemblage comprenant les composants internes du module de
détection.
Le positionnement des deux photodiodes PIN l’une par rapport à l’autre est une caracté-
ristique critique du boîtier. Tel que discuté à la section 2.2.3, il est désirable de réduire la
distance entre les deux photodétecteurs afin d’augmenter l’efficacité géométrique, mais un
espacement minimum doit être laissé pour l’insertion de la cartouche microfluidique.
Le boîtier a donc été conçu autour des deux photodiodes, avec référence le plan centré
entre celles-ci. Un espacement de 2 mm a été fixé pour la cartouche microfluidique et, afin
de protéger les photodétecteurs, cet espacement est réalisé par le boîtier les entourant,
alors que les photodiodes sont légèrement plus espacées. Ceci résulte en une distance
de 2, 41 mm entre le centre du fluide et la surface active de chaque détecteur, celle-ci
étant plus profonde dans le boîtier de céramique du détecteur. La figure 3.14 montre le
positionnement des deux photodiodes et le boîtier qui les contient (la partie supérieure est
coupée au centre de l’assemblage).
Le boîtier possède une ouverture sur le côté opposé aux connexions électriques des deux
photodiodes (côté gauche sur les figures 3.13 et 3.14), ce qui permet l’insertion de la car-
touche microfluidique amenant le fluide entre les détecteurs. Deux ouvertures rectangu-
laires, de chaque côté des détecteurs, permettent aux patins de la cartouche microfluidique
de glisser dans celles-ci afin d’aligner la cartouche lors de son insertion dans le boîtier. Deux
poussoirs à ressort à tête sphérique (ball-nose spring plungers) sont positionnés perpendi-
culairement aux patins de la cartouche microfluidique et utilisés pour fixer la position de
cette dernière en se déployant dans les creux des patins prévus à cet effet (figure 3.15). Le
design de la cartouche microfluidique est abordé en détail à la section 3.5.
Le PCB principal, contenant l’électronique de détection, est positionné du côté opposé à
la fluidique, près des connexions électriques des photodétecteurs. Les pins des photodiodes
sont toutefois orientées en directions opposées au PCB principal, ce qui rend une connexion
directe entre les deux détecteur et le PCB impossible. Les PCB de préamplification ont
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Figure 3.14 Positionnement des deux photodétecteurs dans le boîtier du
module de détection (vue en coupe de la partie supérieure).
Figure 3.15 Poussoirs à ressort à tête sphérique (ball-nose spring plungers)
utilisés pour fixer la position de la cartouche microfluidique (vue en coupe de
la partie supérieure).
été conçus afin de palier à ce problème en servant d’intermédiaire pour ces connexions et
permettent, du même coup, de réduire la taille globale du dispositif en superposant les
deux circuits de préamplification au circuit principal.
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Le boîtier entourant les photodiodes a aussi été conçu dans l’optique de réduire le couplage
capacitif entre la fluidique et l’électronique du système afin de réduire le bruit induit par
la présence d’un fluide, sujet abordé précédemment à la section 3.1. Le boîtier métallique
est ainsi utilisé comme blindage, redirigeant le bruit couplé capacitivement. Pour ce faire,
uniquement deux ouvertures de taille minimale sont pratiquées dans le boîtier pour la
connexion entre les pins des photodiodes et les deux PCB de préamplification, isolant ainsi
autant que possible la section comprenant la fluidique et les détecteurs de celle contenant
l’électronique de détection (figure 3.16).
Figure 3.16 Ouvertures pour connexion entre les contacts des photodiodes et
les deux PCB de préamplification.
Le boîtier décrit jusqu’à ce point est formé de deux sections de tungstène. Le tungstène
est utilisé pour son grand pouvoir d’arrêt des radiations, ce qui offre un blindage effi-
cace contre les rayonnements externes qui pourraient causer le comptage d’événements ne
provenant pas du liquide présent dans la cartouche microfluidique. Le reste du boîtier de
l’appareil, soit une partie recouvrant le tungstène et une autre entourant l’électronique
de détection, est fabriquée en aluminium. La portion en aluminium, aussi formée de deux
pièces distinctes, est fixée au reste de l’assemblage en se vissant à la partie en tungstène
(figure 3.17). Le PCB principal est pris en serre entre les deux sections d’aluminium, ce
qui fait la connexion entre le boîtier métallique et la masse du système.
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La connexion au module de détection se fait par un connecteur HDMI situé du côté opposé
à la fluidique, pour lequel une ouverture est faite dans la partie supérieure du boîtier
d’aluminium. Deux ouvertures pour les guides de lumière installés sur les LED (LED
pipe) sont aussi taillées dans la même pièce, adjacent au connecteur HDMI. L’assemblage
de l’intégral du module de détection est présenté à la figure 3.17, où la pièce supérieure
d’aluminium est coupée afin de visualiser l’électronique interne.
Figure 3.17 Assemblage de l’intégral du module de détection.
3.5 Microfluidique
Tel que discuté au chapitre 2.3.5, l’impression 3D a été choisie comme méthode de fabri-
cation des cartouches microfluidiques pour ses multiples avantages, dont la possibilité de
fabrication de structures complexes, la facilité et reproductibilité de la fabrication (celle-ci
étant automatisée), ainsi que la disponibilité grandissante des systèmes d’impression 3D.
En effet, les technologies d’impression 3D sont en forte croissance, mais à ce jour peu
utilisées dans des applications microfluidiques. La technologie MultiJet Printing (MJP)
choisie doit donc tout d’abord être caractérisée quant à sa capacité de fabrication de
microstructures.
Une simulation de l’énergie d’un positron le long de sa trajectoire au travers des différents
matériaux en jeu, soit le sang, le plastique des cartouches microfluidiques, l’air, ainsi que
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le silicium des détecteurs, a par la suite été réalisée afin de mieux définir les contraintes
de fabrication, ainsi que le gain obtenu par l’amincissement des structures fluidiques.
Suite aux conclusions tirées des pièces d’évaluation de la technologie et de la simulation
de l’énergie d’un positron sur sa trajectoire, des cartouches microfluidiques complètes,
pouvant être utilisées avec le boîtier de l’appareil (présenté à la section 3.4), ont par la
suite été conçues.
3.5.1 Analyse de la technologie
Une fois le choix arrêté sur la technologie MJP de 3D Systems, la première étape a consisté
à évaluer les capacités de fabrication de microcanaux avec cette technologie. Des pièces
d’évaluation consistant en un microcanal d’un longueur de 40 mm, de largeurs de 0, 5 mm,
1 mm et 2, 5 mm et de hauteurs de 25 µm, 50 µm, 75 µm et 100 µm ont été réalisées par
un bureau de service (3D Rapid Prototyping Inc., Garden Grove, Californie). Une autre
dimension critique a été variée sur les pièces d’évaluation, soit l’épaisseur du plafond et
du plancher des microcanaux. Cette dimension, qui est en somme l’interface entre le fluide
et les détecteurs, a été variée entre 25 µm et 100 µm, avec des incréments de 25 µm. Un
exemple des premières pièces d’évaluation est présenté à la figure 3.18.
(a)
(b) (c)
Figure 3.18 (a) Premier design des pièces microfluidiques d’évaluation (canal
d’une section de 500 µm par 100 µm et interface de 50 µm illustré) et (b et c)
vues en coupe du microcanal.
Cette toute première version des pièces microfluidiques possédait des ouvertures perpen-
diculaires au microcanal, afin d’y connecter à l’aide d’époxy, les cathéters d’entrée et de
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sortie, avec un coude à 45◦ reliant le microcanal aux ouvertures. Une première revue du
design a mené à la conclusion qu’une telle géométrie aurait un impact négatif sur le flux
du liquide, pouvant mener à une coagulation prématurée lors d’utilisation avec du sang.
Une seconde itération de dispositifs a donc été réalisée avec les ouvertures pour cathéters
parallèles au microcanal (figure 3.19) et utilisant une transition de géométrie progressive,
aussi peu abrupte que possible, entre la section ronde du cathéter et celle rectangulaire
du microcanal (figure 3.19b). Les côtés du microcanal en forme de demi-cercle ont aussi
été abandonnés au profit d’une section parfaitement rectangulaire (figure 3.19c), puisque
la résolution de l’imprimante 3D est trop faible pour qu’ils soient reproduits fidèlement.
(a)
(b) (c)
Figure 3.19 (a) Design révisé des pièces microfluidiques d’évaluation (canal
d’une section de 1 mm par 100 µm et interface de 100 µm illustré) et (b et c)
vues en coupe du microcanal.
La réalisation de ces pièces pour l’évaluation de la technologie est abordée à la section 4.5
et les conclusions qui en ont découlées sont présentées au chapitre 5.2.1.
3.5.2 Énergie d’un positron au long de sa trajectoire
Suite à une première évalution de la capacité de fabrication de la technologie MJP, une
simulation de l’énergie d’un positron au long de sa trajectoire a été réalisée dans le but de
mieux définir les dimensions requises pour les pièces microfluidiques et le gain obtenu par
l’amicissement de l’interface fluide−détecteur.
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Le logiciel Mathematica a été utilisé afin de simuler l’énergie résiduelle d’un positron le long
de sa trajectoire à travers les différents matériaux, soit le sang, le plastique des cartouches
microfluidiques, l’air, ainsi que le silicium des détecteurs. La simulation, programmée en
langage Wolfram, utilise les valeurs du pouvoir d’arrêt des matériaux en fonction de l’éner-
gie d’une particule, tirées des tables ESTAR [Berger et al., 2005], ainsi que les densités
des matériaux, afin de calculer la perte d’énergie par unité de longueur (keV/µm) dans les
différents matériaux, en fonction de l’énergie du positron (keV ). Le code procède par ité-
rations correspondant chacune à un micromètre de la trajectoire. L’énergie de la particule
après chaque micromètre est calculée en soustrayant l’énergie perdue dans le micromètre
de l’itération, tirée de la table de perte d’énergie par unité de longueur (keV/µm) corres-
pondant au matériau traversé, à l’énergie de la particule précédant le micromètre simulé.
Le processus itératif se termine lorsque la particule n’a plus d’énergie ou que l’ensemble
de la trajectoire définie pour la simulation a été traversée.
La simulation prend en paramètres d’entrée l’énergie initiale du positron, ainsi que les
épaisseurs des quatre matériaux. La trajectoire de la particule est représentée graphi-
quement par une courbe de l’énergie résiduelle du positron en fonction de la distance
parcourue. La courbe du graphique compte quatre couleurs afin d’indiquer quel matériau
est traversé à une distance donnée. Une table présentant un sommaire de la trajectoire est
aussi affichée et permet de connaître rapidement l’énergie d’incidence, de sortie et déposée
pour chaque matériau. Les paramètres d’entrée sont modifiables en temps réel et le gra-
phique est mis à jour dynamiquement. Un exemple de simulation pour un positron émis
avec une énergie de 243 keV , soit l’énergie d’émission moyenne du 18F, est présenté à la
figure 3.20.
Les simulations réalisées à l’aide du logiciel ont permis d’en venir à la conclusion que le gain
en sensibilité du système résultant d’une réduction de l’interface fluide−détecteur sous les
100 µm était très faible. En effet, les résultats des simulations montrent que l’augmentation
de l’interface de 50 µm (dimension minimum réalisable par impression 3D) à 100 µm ne
résulte qu’en une diminution de la perte d’énergie encourue par la particule de l’ordre
d’une dizaine de keV , selon l’énergie initiale du positron. Pour cette raison, ainsi que dû
aux limitations de fabrication de la technologie (chapitre 5.2.1), l’épaisseur des plafonds
et planchers des pièces microfluidiques a été fixée à 100 µm pour les dispositifs finaux.
3.5.3 Cartouches microfluidiques
Des cartouches microfluidiques pouvant être utilisées avec le boîtier de l’appareil ont été
conçues (figure 3.21). Tel que mentionné à la section précédente, l’interface fluide−détecteur,
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Figure 3.20 Simulation de la trajectoire d’un positron émis avec une énergie
de 243 keV , soit l’énergie d’émission moyenne du 18F, à travers 100 µm de
sang et une interface de 250 µm.
soit l’épaisseur des plafonds et planchers des microcanaux a été fixée à 100 µm. La largeur
des canaux a été fixée à 1 mm et deux hauteurs distinctes ont été fabriquées, soit 100 µm
et 200 µm.
La hauteur de 100 µm approche les dimensions minimales réalisables, alors que celle de
200 µm crée un canal possédant une section légèrement inférieure à celle d’un cathéter PE-
50 et ainsi ne réduit pas la vitesse du fluide entrant dans le microcanal. Le tracé du fluide
dans les cartouches microfluidiques finales consiste en un "U" centré sur les détecteurs.
Cette configuration résulte en l’entrée et la sortie de la cartouche étant parallèles, sur la
même face extérieure des cartouches, ce qui est nécessaire pour l’utilisation de celles-ci avec
le boîtier de l’appareil présenté à la section 3.4. L’ensemble de la partie de la cartouche
s’insérant entre les deux détecteurs est d’une épaisseur de 1, 5 mm et est amincie au-dessus
et en-dessous de la section du microcanal positionnée entre les détecteurs, pour atteindre
une interface fluide−détecteur de 100 µm (figure 3.22).
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(a) (b)
Figure 3.21 (a et b) Cartouche microfluidique.
Figure 3.22 Vue en coupe du microcanal d’une cartouche microfluidique
(microcanal d’une hauteur de 100 µm et de largeur de 1 mm avec parois de
100 µm illustré).
La section de 1, 5 mm d’épaisseur est flanquée de chaque côté par deux patins ayant une
section de 4 mm par 4, 5 mm, permettant à la cartouche de glisser en place dans le boîtier
de l’appareil (figure 3.23). Les faces extérieures des patins possèdent une indentation ho-
rizontale facilitant l’insertion de la cartouche passé les poussoirs à ressort à tête sphérique
(ball-nose spring plungers) du boîtier, ces derniers se déployant dans les creux situés à la
fin des indentations présentes sur la cartouche.
Figure 3.23 Patin avec indentation d’une cartouche microfluidique.
Un autre type de cartouche a été fabriqué afin de permettre l’utilisation de l’appareil avec
un cathéter PE-50 directement (figure 3.24). Ce modèle de cartouche utilise le même tracé
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du fluide que la version microfluidique, mais uniquement en tant que guide pour un cathé-
ter. Cette version a été réalisée dans le but de caractériser les performances de l’appareil
avec le fluide dans un cathéter PE-50 standard, tel qu’utilisé par des versions antérieures
de l’appareil. Elle représente aussi une alternative pratique au canal microfluidique pour
des applications moins exigeantes.
(a) (b)
Figure 3.24 (a et b) Cartouche pour cathéter PE-50.
3.6 Conclusion
Le bruit limitant la performance des systèmes antérieurs a été déterminé comme étant le
résultat d’un couplage capacitif. La séparation de la fluidique du détecteur, l’utilisation du
boîtier de l’appareil comme blindage, ainsi que la mesure différentielle des signaux en sortie
des deux préamplificateurs, permettent d’envisager un forte réduction de la vulnérabilité
du système au bruit électromagnétique.
Le module de détection de l’appareil consiste en deux photodiodes PIN connectées à deux
circuits de préamplification distincts, utilisant des modules CR-110, à leur tour connectés à
la carte de circuit imprimé principale. Une topologie d’amplificateur d’instrumentation est
utilisée sur cette carte pour faire la mesure différentielle des deux signaux, puis le signal
résultant est mis en forme par un amplificateur CR-200. Deux comparateurs effectuent
ensuite une discrimination positive et négative, dont les niveaux sont ajustables à l’aide
de convertisseurs numérique-analogique, afin d’obtenir deux signaux numériques corres-
pondant aux événements sur chacun des deux détecteurs. Le module de contrôle traite
les signaux numériques reçus du module de détection via la connexion HDMI, puis envoie
l’information par USB à l’ordinateur.
Un boîtier sur mesure a été conçu pour abriter le module de détection et l’ensemble de ses
composants. Le boîtier est composé d’une partie de tungstène protégeant les détecteurs du
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rayonnement externe, ainsi que d’une section d’aluminium agissant comme blindage pour
l’électronique d’amplification. Le design du boîtier autour des détecteurs permet l’insertion
d’une cartouche microfluidique, dont le positionnement est facilité par des poussoirs à
ressort.
Des pièces microfluidiques consistant en un simple microcanal ont d’abord été conçues
pour estimer les capacités de fabrication de la technologie d’impression 3D choisie. Le
logiciel Mathematica a été utilisé pour réaliser une simulation de l’énergie d’un positron
au long de sa trajectoire et a permis de fixer les dimensions optimales des composantes
microfluidiques. La conception de cartouches microfluidiques complètes, compatibles avec
le boîtier, a finalement été réalisée.
CHAPITRE 4
RÉALISATION
Ce chapitre couvre la réalisation des différents éléments du projet, dont la conception
a été abordée au chapitre précédent. La fabrication, l’assemblage et le déverminage des
circuits imprimés des modules de détection et de contrôle sont d’abord traités, en plus
de la programmation du microcontrôleur présent sur le PCB du module de contrôle. Le
développement, les fonctionnalités et l’utilisation du logiciel LabVIEW communiquant
avec le microcontrôleur sont par la suite couverts. La section 4.4 documente la réalisation
des boîtiers des deux modules, dont un fabriqué totalement sur mesure. Finalement, la
dernière section couvre la fabrication et le nettoyage des dispositifs microfluidiques réalisés
par impression 3D.
4.1 Module de détection
Le circuit dont la conception a été abordée au chapitre 3.2 a été réalisé sur un PCB de 10
couches (fabriqué par MyRO Electronic Control Devices Inc., myropcb.com). Ce dernier
utilise des plans de masse sous la couche supérieure et inférieure, celles-ci comprenant
les traces de signaux et les composants, afin d’avoir des retours de courant prévisibles et
couplés aux signaux d’intérêt. Quatre paires de plans d’alimentation et de masse, espacés
de 4 millièmes de pouce (0, 1mm), réalisent un découplage des alimentations sur l’intégrale
de la surface du PCB, dans le but de réduire le bruit présent sur les alimentations dans
l’ensemble du circuit. L’empilement des couches du PCB est illustré à la figure 4.1.
Le PCB a été assemblé manuellement dans les installations du 3IT. L’assemblage a révélé
deux erreurs d’empreinte sur la carte de circuit imprimé. La première erreur consiste en
l’absence d’un contact central sous le boîtier du convertisseur numérique-analogique. Ce
contact au boîtier peut être laissé flottant selon les spécifications du DAC et ne cause donc
pas de problème en ce sens, mais la présence de traces sous le boîtier requiert une attention
particulière lors de l’assemblage, afin de ne pas causer de courts-circuits. La seconde erreur
concerne les empreintes des diodes D1, D2 et D3, présentes sur le dessus du PCB, dont
la marque indiquant le sens d’installation est inversée. Ces trois diodes doivent ainsi être
installées dans le sens inverse de la marque présente sur le PCB (les diodes présentes sous
le PCB n’ont pas cette erreur).
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Figure 4.1 Empilement des dix couches du circuit imprimé du module de
détection.
Le déverminage initial du circuit a révélé un problème avec l’alimentation −5 V , celle-
ci tombant en veille peu après la mise sous tension du circuit. Cette mise en veille s’est
avérée un résultat de la surchauffe du circuit intégré du régulateur linéaire négatif (LT1964
de Linear Technology), enclenchant une fonction de mise de veille préventive du circuit
intégré. La surchauffe peut être attribuée à la forte chute de tension entre l’entrée et la
sortie du régulateur, initialement de −15 V à −5 V . Ce problème ne se manifeste que
sur l’alimentation négative, et non sur celle de +5 V , dû au plus petit boîtier du circuit
imprimé du régulateur négatif qui limite la dissipation de chaleur. Le problème est résolu
en diminuant légèrement la tension en entrée du régulateur. Les tensions en entrée du
module de détection ont donc été fixées à +12, 5 V et −12, 5 V (tel que décrit au chapitre
3.2.4), plutôt qu’au ±15 V initialement envisagé.
Tel que discuté au chapitre 3.2.2, l’amplificateur d’instrumentation de la chaîne d’amplifi-
cation et de mise en forme a été conçu afin de pouvoir utiliser les amplificateurs opération-
nels AD8099 ou ADA4817 d’Analog Devices. Le premier PCB a été assemblé avec trois
AD8099 pour former l’amplificateur d’instrumentation. La validation du circuit avec ce
modèle d’amplificateur opérationnel a cependant révélé un problème de fonctionnement.
En effet, la sortie de l’amplificateur d’instrumentation démontrait un fort niveau de bruit et
un décalage DC limitant fortement la plage dynamique du circuit, le rendant difficilement
utilisable. Des modifications aux valeurs des composantes passives (résistances et conden-
sateurs) formant les filtres d’entrée et la rétroaction de l’amplificateur d’instrumentation
ont été effectuées afin de tenter de résoudre le problème, et ce sans succès.
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Un second circuit imprimé a par la suite été assemblé en utilisant des ADA4817 comme
amplificateurs opérationnels, dans l’amplificateur d’instrumentation. Ce circuit ne présen-
tant pas les problèmes observés avec les AD8099, ceux-ci peuvent être attribués au modèle
d’amplificateur opérationnel et non au design du circuit ou à la topologie du PCB. Il est
probable que la très grande bande passante et la vitesse de balayage (slew rate) du AD8099
posaient problème lorsqu’utilisé dans une topologie d’amplificateur d’instrumentation.
4.2 Module de contrôle
La carte de circuit imprimé du module de contrôle a été fabriquée par la même compagnie
que celle du module de détection, puis assemblée manuellement dans les installations du
3IT. L’assemblage n’a révélé aucun problème d’empreinte (footprint) sur le PCB.
Lors du déverminage de la carte, des oscillations ont été observées sur l’alimentation +5 V
dédiée aux composantes numériques du circuit. Il a été déterminé que ce problème était
dû à l’utilisation d’une valeur de capacité de rétroaction trop élevée, versus la capacité
présente en sortie du régulateur linéaire (LT1763 de Linear Technology). Bien que la même
valeur de condensateur soit utilisée en rétroaction dans les autres circuits d’alimentation,
la capacité inférieure au noeud de sortie du régulateur (plan de +5 V ) pose problème
dans ce circuit d’alimentation. Ceci est aisément résolu, soit en augmentant les valeurs des
condensateurs de découplage utilisés en sortie du régulateur linéaire, ou en diminuant la
valeur de la capacité de rétroaction de ce circuit d’alimentation.
Le circuit a été conçu avec comme microcontrôleur un C8051F380 de Silicon Labs, ver-
sion succédant au C8051F340 utilisé dans la version précédente du compteur sanguin. Le
microcontrôleur présent sur la carte assemblée n’était toutefois pas reconnu par le logiciel
de programmation (Silicon Laboratories IDE). De plus, la tension en sortie du régulateur
interne du microcontrôleur, générant une tension de +3, 3 V à partir de son alimenta-
tion +5 V , était instable et hachurée à une fréquence de quelques centaines de hertz. Les
autres composants du circuit ont d’abord été suspectés de causer le problème, mais la
déconnexion d’autres composants n’a pas résolu le problème. Un autre microcontrôleur
C8051F380 a par la suite été assemblé sur un PCB vierge et alimenté directement par
un bloc d’alimentation de laboratoire. Les mêmes problèmes pouvaient être observés sur
cette deuxième carte vierge, ce qui a démontré que le microcontrôleur en était bien la
cause. D’autres C8051F380 ont été commandés, suivant l’hypothèse d’une mauvaise série
de dispositifs, mais ces derniers se comportaient de manière identique. Finalement, des mi-
crocontrôleurs C8051F340 ont été testés, d’abord sur une carte vierge, puis dans le circuit
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complet et ont démontré le fonctionnement attendu. Cette version du microcontrôleur est
ainsi utilisée sur la carte de circuit imprimé.
4.2.1 Programmation du microcontrôleur
La programmation du microcontrôleur est basée sur la trousse de développement (SDK)
USBXpress de Silicon Labs. Celle-ci fournit les composantes nécessaires à la transmis-
sion USB entre le microcontrôleur et l’ordinateur, soit le pilote (driver) Windows et les
interfaces de programmation (API) pour le microcontrôleur et le PC.
Le programme du microcontrôleur consiste en une machine à états finis dont l’exécution
est déclenchée uniquement par des interruptions. Les interruptions sont générées par des
événements USB, des compteurs internes et des changements d’état de certains contacts
du microcontrôleur, lesquels représentent des événements à compter. L’utilisation d’inter-
ruptions augmente la rapidité d’exécution du code, ce qui permet de mieux répondre aux
événements à compter. Une attente active (polling) est utilisée uniquement au tout début
du programme, lorsque la présence du module de détection est vérifiée, procédure couverte
au chapitre 3.3.5.
Une fois la présence du module de détection confirmée, ce dernier est mis sous tension et
son convertisseur numérique-analogique est initialisé. Le programme tombe par la suite en
attente d’un message USB indiquant de démarrer une acquisition, un étalonnage (calibra-
tion), ou de modifier la tension de polarisation des détecteurs. L’exécution de l’ensemble
du programme est schématisée à la figure 4.2.
Lors d’une acquisition, un compteur interne est utilisé comme base de temps et les in-
terruptions provenant des deux contacts externes du microcontrôleur, représentant les
événements sur chacun des détecteurs, sont activées. Les interruptions des contacts ex-
ternes sont comptées jusqu’à une interruption du compteur interne, signifiant la fin d’une
trame d’acquisition (100 ms). Les comptes sont alors copiés et les copies envoyées par USB
à l’ordinateur, alors que les comptes sont remis à zéro et recommencent à augmenter en
simultané avec la transmission USB. Cette exécution est répétée jusqu’à la réception d’un
message USB demandant la fin de l’acquisition. Les interruptions du compteur interne et
des contacts externes sont alors désactivées et le programme revient en attente d’une trame
USB contenant une directive. Le fonctionnement de la routine d’acquisition a été validé
en utilisant un générateur de fonction afin d’obtenir des impulsions en entrée du système,
représentant des événements, à une fréquence fixe et connue. Il a ainsi été validé que le
4.2. MODULE DE CONTRÔLE 63
Figure 4.2 Schéma de la machine à états finis implémentée dans le
microcontrôleur du module de contrôle.
nombre de comptes par seconde (cps) mesuré par la routine d’acquisition est identique au
nombre d’événements par seconde générés en entrée du système.
Lors d’un étalonnage, un balayage des niveaux de tension des deux sorties du DAC allant
aux comparateurs est effectué (algorithme couvert à la section 4.3.3). Pour chaque niveau
de tension, les deux sorties du DAC sont configurées via SPI, puis les événements sont
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comptés sur 100 ms et envoyés par USB à l’ordinateur. Dans le cas d’une modification de
la tension de polarisation des détecteurs, la troisième sortie du DAC, connectée à l’entrée
de contrôle du convertisseur haute tension, est configurée à la tension spécifiée dans la
trame USB.
4.3 Logiciel
Le logiciel de contrôle du système a été réalisé en langage LabVIEW. Il est basé sur la
structure Continuous Measurement and Logging et utilise une programmation événemen-
tielle. La figure 4.3 présente un schéma de cette structure et la base du fonctionnement de
celle-ci.
Figure 4.3 Structure LabVIEW Continuous Measurement and Logging sur
laquelle est basé le logiciel.
La structure utilise diverses boucles (loops) pour son exécution, avec des files d’attente
(queues) les reliant. Une première boucle (UI event capture loop) capture les événements
générés par les interactions avec l’interface graphique du logiciel et envoie un message de
commande, par une file d’attente, à une deuxième boucle. Cette deuxième boucle (UI mes-
sage handling loop) traite les messages reçus de la première et transmet les commandes
appropriées aux boucles d’acquisition et d’enregistrement des données, encore par une file
d’attente. Finalement, la boucle d’acquisition fait parvenir les données acquises à la boucle
d’enregistrement des données et la boucle d’affichage par deux files d’attente (contraire-
ment à la figure 4.3, une file d’attente et non un notifier est utilisée pour transmettre les
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données à la boucle d’affichage afin d’assurer qu’aucune donnée ne soit perdue et affecte
ainsi l’affichage de l’acquisition).
Les fonctions de l’API Windows du SDK USBXpress de Silicon Labs ont été converties
en fonctions LabVIEW. Une librairie LabVIEW (SiUSBXp.lvlib) comprenant les fonc-
tions nécessaires à la communication USB entre le PC et le microcontrôleur a été créée.
Les fonctions en langage C fournies avec le SDK USBXpress peuvent ainsi être aisément
intégrées au logiciel en langage LabVIEW.
4.3.1 Connexion au système
Au lancement du logiciel, uniquement les boutons Connect et Exit sont activés. La
présence des modules de contrôle et de détection doit être vérifiée afin d’activer les contrôles
Start et Settings, permettant respectivement de démarrer une acquisition et de configurer
le système. L’interface utilisateur est présentée à la figure 4.4.
Figure 4.4 Interface utilisateur du logiciel LabVIEW.
Lorsque l’utilisateur clique le bouton Connect, le programme vérifie le nombre de disposi-
tifs USB connectés à l’ordinateur et lit l’identificateur de chaque dispositif (Device String).
Dans le cas où l’identificateur du microcontrôleur du module de contrôle est reconnu, une
connexion USB est établie avec le module de contrôle. Advenant qu’aucun dispositif USB
ne soit connecté, ou qu’aucun ne renvoie l’identificateur attendu, un message d’erreur est
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affiché dans le bas de l’interface utilisateur et les fonctionnalités Start et Settings restent
bloquées.
Immédiatement suivant la connexion au module de contrôle, un message lui est envoyé afin
de vérifier si le module de détection est connecté ou non. S’il est connecté, les contrôles
Start et Settings sont activés, alors que le bouton Connect est déactivé, et un message
signifiant le succès de la connexion est affiché au bas de l’interface. La communication USB
entre le PC et le microcontrôleur reste alors active et une acquisition ou une configuration
du système peuvent être effectuées. Si le module de contrôle répond que le module de
détection n’est pas présent, la connexion USB est arrêtée et un message signifiant que le
module de détection n’est pas connecté est affiché dans la partie inférieure de l’interface
utilisateur.
4.3.2 Acquisition
Une fois le logiciel connecté aux deux modules, une acquisition peut être lancée par l’utili-
sateur en cliquant sur le bouton Start. Un message commandant le début de l’acquisition
est alors envoyé au module de contrôle par USB. Celui-ci commence alors à compter les
événements et transmet le nombre de comptes de chaque canal aux 100 ms.
Le logiciel, une fois la commande pour débuter une acquisition envoyée, vérifie constam-
ment si des données provenant du module de contrôle sont disponibles sur le bus USB. Dès
que des données sont disponibles, celles-ci sont lues, puis enregistrées et affichées. Chaque
trame de données contient le numéro de trame (chaque trame représente 100 ms de temps
d’acquisition) et le nombre de comptes pour chacun des deux détecteurs.
4.3.3 Configuration et étalonnage
La fenêtre de configuration du système peut être ouverte, une fois le logiciel connecté aux
modules et lorsqu’une acquisition n’est pas en cours, en cliquant sur le bouton Settings.
La nouvelle fenêtre, présentée à la figure 4.5, ouvre superposée à l’interface utilisateur
(figure 4.4). Elle est composée de trois sections permettant l’étalonnage des niveaux de
discrimination des canaux d’acquisition, la modification de la tension de polarisation des
détecteurs et l’emplacement de la sauvegarde des résultats d’acquisitions dans l’ordinateur.
Un étalonnage peut être lancé par l’utilisateur en cliquant sur le bouton Calibrate. Au
lancement d’une acquisition, les deux sorties du convertisseur numérique-analogique du
module de détection, représentant les niveaux de discrimination des deux canaux d’acqui-
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Figure 4.5 Fenêtre de configuration du logiciel LabVIEW.
sition, sont remises à 0 V . Ces deux sorties du DAC ont une plage d’opération de ±10 V
et une résolution par bit de 5 mV (section 3.2.3). L’étalonnage du système consiste en
un balayage des tensions des deux sorties, en augmentant à partir de 0 V pour le canal
positif et en diminuant pour le canal négatif. À chaque niveau de tension, les événements
sont comptés sur 100 ms puis, s’ils dépassent un nombre maximal fixé dans le logiciel, la
tension est incrémentée.
Des balayages avec trois niveaux de résolution différents sont effectués successivement,
soit 1 V , 100 mV et 5 mV . Le premier balayage d’une résolution d’un volt compte onze
itérations, c’est-à-dire que les événements sont comptés sur 100ms et la tension augmentée
si le nombre d’événements dépasse la limite, onze fois. Les niveaux de discrimination
des deux canaux, suite à ce premier niveau de balayage, sont décrémentés d’un volt.
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Le deuxième niveau de balayage est par la suite effectué de la même manière que le
premier, puis les tensions obtenues sont décrémentées de 100 mV . Le dernier balayage,
d’une résolution de 5 mV , est finalement exécuté. Dû à la plus fine résolution de ce
dernier balayage, celui-ci compte 100 itérations de mesure. Les deux canaux sont calibrés
indépendamment et simultanément. Le niveau de discrimination et le bruit de chaque
canal sont affichés en temps réel tout au long de l’étalonnage, au cours duquel l’interface
utilisateur est figée.
La seconde section de la fenêtre de configuration permet de modifier la tension de pola-
risation des détecteurs. Celle-ci peut être fixée entre 20 V et 90 V , avec une résolution
de 500 mV . Une fois la tension désirée entrée dans le champ en question, la modification
peut être effectuée en appuyant sur le bouton Set. La modification de la tension de po-
larisation des photodiodes consiste simplement en un changement de tension à la sortie
C du convertisseur numérique-analogique du module de détection. L’interface utilisateur
est néanmoins figée durant une dizaine de secondes afin de permettre la stabilisation du
signal, suite au changement de la tension de polarisation. Une barre d’état est utilisée au
cours du délai pour indiquer le bon fonctionnement du logiciel.
Une fois les opérations de configuration du système effectuées, les nouveaux paramètres
peuvent être sauvegardés et utilisés en fermant la fenêtre avec le boutonOK. Les nouveaux
paramètres peuvent aussi être ignorés, et ceux existants lors de l’ouverture de la fenêtre de
configuration remis actifs, en fermant la fenêtre avec le bouton Cancel. Les paramètres
sont contenus dans un fichier XML et sont chargés au démarrage du logiciel.
4.4 Mécanique
Les différentes pièces composant le boîtier du module de détection, dont il a été question
à la section 3.4, ont été usinées avec une machine-outil à commande numérique (machine
CNC) dans les installations du 3IT par un étudiant à la maîtrise en génie mécanique, Hugo
Fortier-Topping. Le prototype réalisé est composé entièrement d’aluminium, incluant les
deux pièces abritant les détecteurs. Ces deux pièces du boîtier ont été définies au chapitre
3.4 comme étant composées de tungstène, cependant le coût élevé encouru par la difficulté
d’usinage du tungstène et le matériau lui-même font en sorte qu’un premier prototype
complètement en aluminium s’avère plus approprié. Les précautions nécessaires devront
être prises lors de la caractérisation de l’appareil afin que des radiations externes à la
source d’intérêt n’atteignent pas les détecteurs, ce qui constitue le rôle du tungstène dans
le design.
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Afin d’abriter le circuit imprimé du module de contrôle, ainsi que le bloc d’alimentation du
système, un boîtier générique (modèle UNC 4-6-10 de LMB/Heeger Inc.) a été sélectionné.
Les ouvertures dans la face avant du boîtier pour les connecteurs USB et HDMI, ainsi que
les trois LED, ont été usinées par le même étudiant de génie mécanique à l’aide d’une
machine CNC. Il en a été de même pour l’ouverture du module d’entrée du 120 V , sur la
face arrière du boîtier. Finalement, les trous nécessaires dans la base du boîtier, pour fixer
les composants internes à celui-ci, ont été réalisés avec une perceuse à colonne. Le boîtier
du module de contrôle est présenté à la figure 4.6.
(a)
(b) (c)
Figure 4.6 Boîtier du module de contrôle (a) vu de face, (b) de l’arrière et (c)
de côté, sans la partie supérieure, permettant la visualisation des composants
internes.
4.5 Microfluidique
La technologie choisie pour la fabrication des dispositifs microfluidiques, tel que discuté
au chapitre 2.3.5, est le MultiJet Printing (MJP) de 3D Systems. L’imprimante utilisant
cette technologie et possédant les meilleures spécifications disponibles est la ProJet HD
3500Plus. Puisque cette imprimante coûte plusieurs dizaines de milliers de dollars et n’est
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pas disponible localement, un bureau de service situé en Californie (3D Rapid Prototyping
Inc., 3drp.com) a réalisé l’impression des pièces.
L’impression 3D utilise un matériau de support afin de permettre la création de cavités
dans les dispositifs finaux (chapitre 2.3.3). Dans le cas de la technologie MJP, le matériau
de support VisiJet S300 est une cire [3D Systems, 2012d]. Cette cire est utilisée pour former
les microcanaux lors de l’impression, mais obstrue ceux-ci une fois les dispositifs réalisés.
Les pièces typiquement réalisées avec cette technologie étant de plus grandes dimensions
(dimension minimum de 600 µm typiquement requise par les bureaux de service), le ma-
tériau de support peut aisément être éliminé en chauffant la pièce dans un four, puisque la
cire se liquéfie entre 50 et 60 degrés Celsius. Les dimensions des microcanaux réalisés pour
le présent projet (chapitre 3.5) sont toutefois trop petites pour que la cire soit évacuée des
canaux simplement par le chauffage des pièces entre 50◦C et 60◦C.
Une autre possibilité pour enlever le matériau de support des dispositifs consiste en l’uti-
lisation de solvants pour dissoudre la cire. Une procédure utilisant de l’isopropanol (IPA)
pour le nettoyage de pièces, afin de rencontrer les spécifications de biocompatibilité USP
Class VI, est d’ailleurs détaillée dans un bulletin d’information de la compagnie [3D Sys-
tems, 2012b].
Différents solvants, soit l’isopropanol, l’OptiClear et l’acétone, ont été testés pour le net-
toyage de la cire des dispositifs imprimés. Il s’est avéré que l’acétone est trop agressive
pour le matériau VisiJet Crystal, dont les pièces sont composées. Des déformations dans
les zones où le plastique est plus mince ont été observées lorsque l’acétone était utilisée et
une exposition prolongée en vient même à attaquer le plastique des dispositifs. L’acétone
est donc définitivement à éviter pour le nettoyage des pièces. Aucun effet négatif sur le
matériau VisiJet Crystal n’a toutefois été observé avec l’utilisation d’IPA et d’OptiClear.
L’OptiClear s’est avéré supérieur à l’IPA pour dissoudre le matériau de support VisiJet
S300. Il est cependant impossible d’utiliser uniquement de l’OptiClear suivi d’un rinçage
à l’eau déionisée (eau DI), ce solvant étant non miscible dans l’eau. La procédure de
nettoyage optimale consiste donc à utiliser successivement de l’OptiClear, de l’IPA, puis
de rincer à l’eau DI (l’OptiClear étant miscible dans l’IPA et l’IPA miscible dans l’eau).
Afin que les solvants atteignent la cire présente dans les microcanaux des dispositifs, la
procédure est effectuée avec les liquides chauffés entre 50◦C et 60◦C, à l’aide d’un bain-
marie. Les solvants sont utilisés en combinaison avec des ultra-sons (dans le bain-marie),
ce qui augmente grandement l’efficacité du nettoyage.
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4.6 Conclusion
Les circuits imprimés des modules de détection et de contrôle ont été fabriquées à l’ex-
terne, puis assemblées manuellement dans les installations du 3IT. Les quelques problèmes
rencontrés lors du déverminage des cartes ont été solutionnés et tous les circuits sont
fonctionnels. Le microcontrôleur du module de contrôle a été programmé afin de traiter
les signaux numériques provenant du module de détection et de répondre aux diverses
commandes envoyées de l’ordinateur. Un logiciel LabVIEW, utilisant une programmation
événementielle et les fonctions de l’API Windows du SDK USBXpress, a été développé
pour communiquer avec le module de contrôle. Le logiciel permet l’acquisition de données
du module de contrôle, ainsi que l’étalonnage de ce dernier.
Les différentes pièces composant le boîtier du module de détection ont été usinées avec
une machine-outil à commande numérique dans les installations du 3IT. Toutes les pièces
ont été fabriquées en aluminium pour ce prototype. Le module de contrôle utilise quant
à lui un boîtier générique, modifié pour abriter la carte de circuit imprimé et le bloc
d’alimentation du système.
Les pièces microfluidiques ont été fabriquées par un bureau de service externe, puis net-
toyées au 3IT. Une procédure de nettoyage faisant usage d’OptiClear, d’isopropanol et
d’eau déionisée chauffés entre 50 et 60◦C, couplés à l’utilisation d’ultra-sons, a été dévelop-
pée afin d’enlever le matériau de support présent dans les microcanaux suivant l’impression
3D des pièces.
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CHAPITRE 5
RÉSULTATS ET DISCUSSION
Ce chapitre présente les résultats obtenus lors des présents travaux de recherche. La dé-
tection de radioactivité avec le système développé est d’abord abordée, puis il est question
des résultats en ce qui a trait à la fabrication de composantes microfluidiques et leur utili-
sation avec le système. Une dernière section concerne l’aspect mécanique du projet, soit la
fabrication et l’assemblage du boîtier de l’appareil. La discussion des résultats est intégrée
à la présentation de ceux-ci et les perspectives futures en ce qui concerne les différentes
sections sont présentées à la fin de chacune d’entre elles.
5.1 Détection de radioactivité
Cette section présente la caractérisation du système de détection développé. Il est d’abord
question du choix de la tension de polarisation des détecteurs, puis une première carac-
térisation à un détecteur avec sources solides permet de déterminer le niveau de bruit du
système, ainsi que le gain de conversion de celui-ci. La caractérisation d’isotopes couram-
ment utilisés en TEP et en TEM, effectuée avec un seul détecteur, est par la suite présentée
et les spectres d’émission résultants analysés. L’efficacité de détection et la linéarité du
système, utilisé avec un et deux détecteurs, sont par la suite présentées. Il est finalement
question de la vulnérabilité du système à la présence d’un fluide et des perspectives futures
en ce qui concerne la détection de radioactivité.
5.1.1 Tension de polarisation des détecteurs
Il a tout d’abord été validé que la tension de polarisation optimale des détecteurs, pour
réduire le niveau de bruit et augmenter l’efficacité de détection, correspondait bien à la
spécification d’opération de la photodiode, soit 70 V . La figure 5.1 présente le niveau de
bruit en comptes par seconde (CPM) sans source radioactive et la mesure d’une source
scellée de 109Cd pour des polarisations de 38 V , tension minimale en sortie du convertisseur
haute tension, et 70 V , spécification du manufacturier.
On peut observer une diminution du niveau de bruit à 70 V , versus 38 V , alors que le pic
d’activité du 109Cd reste le même aux deux tensions de polarisation. Des tensions intermé-
diaires n’ont pas démontré de réduction supplémentaire du niveau de bruit. La tension de
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Figure 5.1 Spectres de bruit et d’une source scellée de 109Cd à des
polarisations de 38 V et 70 V .
polarisation utilisée pour les caractérisations suivantes a donc été fixée à 70 V , la spécifi-
cation d’opération de la photodiode. De plus, la déplétion complète du détecteur, rendant
l’intégralité de l’épaisseur de la photodiode (300 µm) sensible aux particules incidentes,
permet la détection de rayonnement γ d’énergie moyenne (de l’ordre de la centaine de
keV ). Il sera question de l’apport de cette augmentation de sensibilité aux rayons γ à la
section 5.1.3.
5.1.2 Caractérisation avec sources scellées
Cette seconde caractérisation a été effectuée afin de calibrer le système de détection et
d’estimer son niveau de bruit, par la mesure de sa réponse à différentes sources radioactives
scellées émettant des rayons-X et des rayons γ à des énergies connues. Ces acquisitions
ont été réalisées en utilisant un seul détecteur, dû au fait que l’analyseur multicanaux
(MCA, modèle Trump 2K-W3, ORTEC) utilisé pour l’acquisition des spectres en énergie
possède une plage d’entrée uniquement positive, ce qui ne permet pas la mesure du canal
négatif. De plus, le positionnement des sources scellées, qui sont sous forme de bâtons,
est impossible avec deux détecteurs rapprochés. La sortie de l’amplificateur de mise en
forme a été connectée en parallèle au MCA et au reste du circuit de détection pour ces
5.1. DÉTECTION DE RADIOACTIVITÉ 75
acquisitions. Les spectres d’émission de sources scellées de 241Am, 133Ba, 109Cd et 68Ge
sont présentés à la figure 5.2.
Figure 5.2 Spectres d’émission de sources scellées de 241Am, 133Ba, 109Cd et
68Ge.
Les différents pics correspondant à des rayons-X et rayons γ incidents à des énergies
connues, entre 17 et 88 keV , sont identifiés sur la figure. Une moyenne des relations entre
la tension (mV) mesurée en sortie de l’amplificateur de mise en forme par le MCA pour
un pic donné et l’énergie (keV ) connue de ce dernier a été effectuée afin de déterminer
le gain de conversion du système, calculé ainsi à 13, 2 mV/keV . La largeur à mi-hauteur
(Full Width at Half Maximum) des différents pics varie entre 8 et 10 keV , ce qui se traduit
par une résolution en énergie (largeur à mi-hauteur divisée par énergie maximale du pic)
entre 17 et 35 % pour les différents isotopes.
Le niveau de bruit du système de détection peut aussi être déterminé avec la figure 5.2,
en observant le niveau d’énergie du pic de bruit présent sur tous les spectres des sources
mesurées. Il est possible d’observer le signal généré par les rayons-X émis entre 17 et
21 keV par la source de 241Am, alors que les rayons-X de 9 et 10 keV émis par le 68Ge
sont indiscernables du bruit. De plus, le niveau plus élevé du pic de bruit du 241Am peut
s’expliquer par l’addition de rayons-X de 14 keV , émis par la source, à ce dernier. Le
niveau de bruit du système de détection avec un seul détecteur est donc de l’ordre de
15 keV , ce qui surpasse la spécification de 20 keV énoncée au chapitre 2.4.1.
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5.1.3 Caractérisation avec sources liquides
Une caractérisation de la réponse du système de détection à des isotopes couramment
utilisés en TEP, sous forme liquide, a par la suite été réalisée. Une photo du montage
utilisé pour ces caractérisations est présentée à la figure 5.3.
Figure 5.3 Photo du système de détection, utilisé avec un seul détecteur et
sans la partie supérieure du boîtier, mesurant une source liquide positionnée
dans du PE-50 (avec colorant ajouté).
Ces mesures ont été effectuées avec un seul détecteur puisque, comme dans le cas de la
caractérisation de sources scellées, la plage d’entrée du MCA utilisé pour faire l’acquisition
des spectres d’émission ne permet que la mesure du canal positif. De plus, bien que la
mesure différentielle de deux détecteurs soit dans l’optique de minimiser l’impact du bruit
provenant de l’environnement expérimental, le niveau de bruit intrinsèque du système est
réduit par l’utilisation d’un seul détecteur. Ceci est simplement dû au fait que le bruit
d’obscurité est doublé lorsque deux photodiodes sont utilisées. Le niveau de bruit réduit
avec l’utilisation d’un unique détecteur permet ainsi la mesure d’événements de plus faible
énergie. Les spectres d’émission de sources liquides de 18F et de 11C, dans du PE-50, sont
présentés à la figure 5.4.
Les deux spectres d’émission présentent la forme attendue de spectres d’émission de po-
sitrons, avec quelques écarts pouvant être expliqués. Le saut du nombre de comptes par
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Figure 5.4 Spectres d’émission de sources liquides de 18F et 11C dans du
PE-50.
minute (CPM) à haute énergie, observable sur les deux spectres, est dû à un regroupe-
ment d’événements causés par des particules incidentes à des énergies dépassant la plage
de sortie du système. Ces événements sont donc comptés normalement par le système,
mais créent un artéfact sur le spectre en faisant saturer la sortie de l’amplificateur de mise
en forme, laquelle est mesurée par le MCA. La pente observée après le saut du nombre
de CPM est vraisemblablement causée par une combinaison du temps d’intégration du
MCA et de la forme du signal saturé en sortie de l’amplificateur d’instrumentation, ce qui
réparti les événements de très haute énergie sur quelques canaux, plutôt que de tous les
retrouver sur le dernier canal.
Cet effet de regroupement d’événements de très haute énergie est plus prononcé avec le 11C,
dû à l’énergie maximale du spectre d’émission de positron (endpoint) de 961 keV , avec un
probabilité d’émission de 99, 8 %. Bien que le spectre d’émission de positrons du 18F ait une
énergie maximale (endpoint) de 634 keV , des événements d’énergie supérieure à celle-ci
peuvent être observés sur la figure 5.4. Ces événements, incluant le regroupement à énergie
maximale du système, proviennent du spectre d’émission d’électrons ayant son extrémité
(endpoint) à 1656 keV , mais une faible probabilité d’émission de 3, 3 %. Finalement, le
changement dans la pente du spectre de 18F autour de 540 keV est causé par les événements
du spectre d’émission d’électrons possédant une extrémité à 1656 keV , mais un probabilité
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d’émission de seulement 3, 3 %, devenant significatifs par rapport au spectre d’émission
de positrons ayant une extrémité à 634 keV et une probabilité d’émission de 96, 7 %.
Le spectre d’émission d’une source liquide de 99mTc, isotope le plus couramment utilisé en
TEM, injectée dans du PE-50 est présenté à la figure 5.5. La plage d’énergie représentée
ne s’étend qu’à 200 keV , puisque le nombre d’événements dépassant cette énergie est
négligeable.
Figure 5.5 Spectre d’émission d’une source liquide de 99mTc dans du PE-50.
Le spectre d’émission permet d’observer que la réduction du niveau de bruit à 15 keV
résulte en la détection de rayons-X émis entre 18 et 22 keV (premier pic sur le spectre), ce
qui était impossible avec les systèmes antérieurs, dû à leurs niveaux de bruit plus élevés.
La déplétion de l’épaisseur totale du détecteur, obtenue par la polarisation du détecteur à
70 V tel que discuté à la section 5.1.1, permet la détection significative de rayons gamma
de 141 keV .
Le rayonnement γ de 141 keV est à la l’origine de tous les événements présents sur le
spectre d’émission, à l’exception du premier pic de rayons-X mentionné précédemment,
puisque les électrons de conversion de 120 et 138 keV ne traversent pas le cathéter. L’in-
teraction directe et complète du gamma (effet photoélectrique) est clairement visible par le
dernier pic du graphique, positionné précisément à 141 keV . Les événements d’énergie in-
férieure à 141 keV proviennent d’une diffusion Compton dans le volume actif du détecteur,
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ou à une diffusion Compton à l’extérieur du détecteur, suivie d’un effet photoélectrique
dans le détecteur du photon préalablement diffusé.
L’angle de diffusion du gamma de 141 keV peut être calculé à l’aide de la formule de
Klein-Nishina, illustrée à la figure 5.6 pour des photons incidents à différentes énergies.
La figure permet de voir que, pour un photon incident de 141 keV , une diffusion avec un
angle faible est le plus probable, mais une rétrodiffusion (diffusion à 180◦) significative a










où Eγ0 et Eγ représentent respectivement l’énergie du photon incident et diffusé, θ est
l’angle de diffusion, m0 la masse d’un électron au repos et c2 la vitesse de la lumière [Klein
et Nishina, 1929].
Figure 5.6 Distribution Klein-Nishina de l’angle de diffusion de photons
incidents à différentes énergies (Wikipédia).
La position du cosinus dans l’équation 5.1 fait en sorte que les deux cas limites corres-
pondent à des angles de diffusion (θ) de 0◦ et 180◦. Lors d’une diffusion à 0◦, le photon
diffusé conserve la même énergie que le photon incident, alors que pour une rétrodiffusion
(180◦) d’un photon incident de 141 keV , le photon diffusé possède une énergie de 91 keV .
La différence d’énergie, soit 50 keV , est transférée à l’électron avec lequel le photon a
interagit. Ceci explique le front Compton observé à une énergie de 50 keV sur le spectre
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d’émission de la figure 5.5. La diffusion Compton du γ incident de 141 keV entre 0◦ et
180◦, dans la région active de la photodiode, crée des événements d’une énergie de 0 à
50 keV , auxquels est superposé le pic d’émission de rayons-X sur le spectre du 99mTc.
Les événements positionnés sur le spectre de la figure 5.5 entre le front Compton et le pic
d’effet photoélectrique de 141 keV sont dûs à une combinaison de ces deux phénomènes. Ils
représentent des rayons γ qui ont d’abord effectué une diffusion Compton hors de la zone
active du détecteur, soit dans le boîtier de céramique de la photodiode ou celui d’aluminium
du module de détection, puis interagi par effet photoélectrique dans la photodiode. Le
faible pic observé à 91 keV est ainsi le résultat de rayons gamma incidents ayant traversé
le détecteur, rétrodiffusé dans le boîtier, puis interagi par effet photoélectrique dans la
zone active du détecteur.
Bien que les électrons de conversion de 120 et 138 keV ne traversent pas le cathéter, la
combinaison de la réduction du niveau de bruit du système et de la déplétion de l’épaisseur
totale du photodétecteur permet la mesure de la concentration du 99mTc par la détection
des rayons-X et rayons γ émis.
5.1.4 Efficacité de détection
L’efficacité de détection du système a été caractérisée pour trois isotopes couramment
utilisés en TEP et en TEM, soit le 18F, le 11C et le 99mTc. Les caractérisations utilisent
le système complet d’acquisition, soit le module de détection, le module de contrôle et le
logiciel LabVIEW. Elles ont été effectuées avec un et deux détecteurs, l’utilisation d’un
unique détecteur améliorant l’efficacité énergétique du système de détection en minimisant
le niveau de bruit, alors que l’utilisation de deux détecteurs double l’efficacité géométrique,
mais augmente le niveau de bruit. Cette section présente les caractérisations effectuées avec
un cathéter PE-50 typique. Il sera question de l’utilisation de microfluidique et de son effet
sur l’efficacité de détection du système à la section 5.2.
Caractérisation à un détecteur
Une acquisition typique de l’activité radioactive d’un isotope, dans le cas présent du 18F,
est présentée à la figure 5.7, où le taux de comptage (cps) est tracé en fonction du temps.
Le graphique a été corrigé pour prendre en compte la décroissance radioactive de la source
et représente ainsi une concentration de radioactivité (Bq/µl) constante sur l’ensemble
de l’acquisition. Pour toute acquisition effectuée, l’écart type du nombre de comptes par
seconde total a été calculé sur les dix minutes d’acquisition. La validité de la mesure est
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ainsi vérifiée pour un écart type suivant la loi de poisson, soit approchant la racine carrée
de la moyenne des cps, statistique attendue de l’émission d’une source radioactive.
Figure 5.7 Acquisition de l’activité radioactive d’une source liquide de 18F
dans du PE-50 avec un seul détecteur (corrigé pour la décroissance
radioactive).
Bien que seul le détecteur du canal positif (dénoté «Détecteur 2» sur la figure) soit présent
pour l’acquisition, un faible nombre d’événements sont enregistrés sur le canal négatif,
où aucun détecteur n’est présent. Ce phénomène est dû au délai logiciel déclenché suite
à la détection d’un événement, fonctionnalité implémentée dans le microcontrôleur du
module de contrôle. Ce délai logiciel a pour but d’empêcher qu’un unique événement ne
soit compté plusieurs fois par le système, alors que le signal oscille au-delà des niveaux
de discrimination dans les quelques microsecondes suivant l’événement. Cette technique,
sans laquelle un événement peut générer de multiples comptes, a été validée et prouvée
comme mesurant un compte par événement. Les comptes sur le canal sans détecteur sont
le résultat de l’expiration du délai logiciel à un point où le signal dépasse le niveau de
discrimination négatif suivant un événement survenu sur le canal positif, où un détecteur
est présent. Un tel scénario, mesuré par un oscilloscope connecté en parallèle à la sortie
de l’amplificateur d’instrumentation, est illustré à la figure 5.8.
Pour chacun des trois isotopes caractérisés, un liquide d’une concentration de radioacti-
vité connue (typiquement autour de 10 kBq/µl) est injecté dans un cathéter PE-50, puis
positionné au-dessus du détecteur pour l’acquisition. La concentration du traceur (Bq/µl)
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Figure 5.8 Deux événements rapprochés causant un événement positif et un
négatif (source liquide de 11C).
est déterminée par la mesure, avec un compteur à puits, de l’activité émise par 100 µl du
liquide, prélevé à l’aide d’une pipette. L’activité radioactive (Bq) de la source mesurée par
le détecteur est ensuite calculée en multipliant la concentration du traceur par le volume
de détection du PE-50 (4, 76 µl). L’activité minimum détectable pour chaque isotope est






où n (cps) est le taux de comptage issu du bruit de fond, K (cps/Bq) est l’efficacité de
détection absolue et V (µl) est le volume de détection. Dans l’ensemble des caractérisations,
les seuils de détection ont été fixés afin d’obtenir un taux de comptage issu du bruit de
fond (n) inférieur à 1 cps (1 cps utilisé comme valeur de n dans le calcul de l’activité
minimum détectable).
Le tableau 5.1 présente les efficacités de détection (K) et activités minimum détectables
(Amin) du système développé pour trois isotopes d’intérêt, soit le 18F, le 11C et le 99mTc.
Le détail des particules émises par les trois isotopes, influençant l’efficacité de détection
du système, est aussi donné dans le tableau. Les efficacités de détection (K) du système
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précédent utilisant un seul détecteur et un cathéter PE-50, système introduit au chapitre
2.2.5, sont aussi présentées dans le tableau comme référence.
Tableau 5.1 Efficacité de détection du système à un détecteur pour des




Isotope Énergie (keV) K (%) K (%) Amin (Bqµl )
18F β 0 - 634 96,7 4,4 17,3 9,0
β 0 - 1656 3,3
11C β 0 - 961 99,8 12,1 25,2 6,1
99mTc
β 120 & 138 9,0 & 1,0
0,2 1,3 116X 18 - 22 7,4
γ 141 89,0
Une augmentation considérable des efficacités de détection peut être observée lorsque le
système développé est comparé à la référence, soit des améliorations de facteurs 4, 2 et 6,5
pour le 18F, le 11C et le 99mTc respectivement. Le système présente une meilleure efficacité
de détection pour le 11C, ce qui est attendu vu la plus haute énergie moyenne des positrons
émis, versus le 18F. Cependant, la plus grande augmentation de l’efficacité de détection du
18F, par rapport à la référence, témoigne de la réduction du niveau de bruit du système
développé, permettant ainsi la détection de particules incidentes à plus faible énergie.
Quant à la détection du 99mTc, l’efficacité (K) reste faible relativement aux autres isotopes,
ce qui provient de la nature des particules émises. Les électrons de conversion dans le cas
du 99mTc sont émis à des énergies trop faibles pour qu’elles puissent traverser le cathéter
PE-50 et atteindre le détecteur. Les rayons γ ont une forte probabilité d’émission, mais
une faible probabilité d’interaction avec le détecteur, ce qui ne permet la détection que
d’une fraction des gammas incidents. Les rayons-X ont une relativement faible probabilité
d’émission (7, 4 %), mais interagissent avec le détecteur. La faible plage d’énergie des
rayons-X émis (18 à 22 keV ) rend cependant leur détection difficile. C’est ce qui explique
la forte augmentation de l’efficacité de détection de cet isotope par rapport à la référence,
alors que le niveau de bruit du système développé est assez bas pour permettre la détection
des rayons-X de faible énergie émis par la source, contrairement au système de référence.
Les activités minimum détectables résultant des efficacités de détection mesurées, du vo-
lume de détection de 4, 76 µl du PE-50 et d’un taux de comptage issu du bruit de fond
de 1 cps sont de l’ordre de quelques becquerels pour le 18F et le 11C, mais supérieur à
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une centaine de becquerels pour le 99mTc, isotope présentant une efficacité de détection
considérablement plus faible.
Caractérisation à deux détecteurs
Les caractérisations précédentes ont été répétées en utilisant le système avec deux dé-
tecteurs. Notez que pour toutes les caractérisations effectuées avec deux détecteurs, la
tension de polarisation de ceux-ci a été fixée à 38 V et non 70 V comme pour les carac-
térisations utilisant un unique détecteur. Ceci est dû au fait qu’un des deux détecteurs a
été légèrement endommagé par les nombreuses manipulations inhérentes au déverminage
et à la caractérisation du système. Ce détecteur endommagé présente un niveau de bruit
légèrement plus élevé qu’initialement, à une polarisation de 38 V , mais augmentant signi-
ficativement avec la tension de polarisation. La décision d’effectuer les caractérisations à
deux détecteurs avec une polarisation de 38 V a donc été prise, suivant l’observation du
comportement du détecteur.
Une acquisition d’une source liquide de 18F, effectuée avec deux détecteurs, est présentée
à la figure 5.9. Le graphique a été corrigé pour la décroissance radioactive et présente ainsi
une concentration radioactive (Bq/µl) constante.
Figure 5.9 Acquisition avec deux détecteurs de l’activité radioactive d’une
source liquide de 18F dans du PE-50 (corrigé pour la décroissance radioactive).
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L’écart dans le nombre de comptes par seconde (cps) enregistré sur les détecteurs s’explique
par le positionnement manuel du cathéter entre les deux photodiodes, ce qui résulte en
une meilleure efficacité géométrique pour le détecteur 2. La moyenne du nombre total de
comptes par seconde (corrigés) sur les dix minutes d’acquisition est de 2911 cps et l’écart
type est de 52, 6 cps. Le tableau 5.2 présente une comparaison des efficacités de détection
(K), ainsi que des activités minimum détectables (Amin), obtenues par l’utilisation du
système avec un et deux détecteurs, pour les trois même isotopes.
Tableau 5.2 Efficacité de détection du système à un et deux détecteurs pour
des sources liquides de 18F, 11C et 99mTc avec cathéter PE-50
Un détecteur Deux détecteurs Facteur




18F 17,3 9,0 33,2 4,7 1,92
11C 25,2 6,1 48,1 3,2 1,91
99mTc 1,3 116 1,0 156 0,77
Les efficacités de détection du 18F et du 11C sont presque doublées, ce qui est en accord
avec une efficacité géométrique doublée par l’utilisation de deux détecteurs, combinée à
l’augmentation du niveau de bruit qui en découle. Cette augmentation du niveau de bruit
vient cependant diminuer l’efficacité de détection du 99mTc, dont une forte proportion des
particules émises détectables sont de faible énergie. Notamment, la détection de la quasi-
totalité des rayons-X émis par cet isotope est rendue impossible par l’augmentation du
niveau de bruit du système à deux détecteurs.
Il a aussi été observé, par la position du pic de rayons γ de 141 keV sur le spectre du
99mTc, que le gain de conversion du système à deux détecteurs est légèrement altéré et
passe ainsi de 13, 2 mV/keV avec un détecteur, à 12, 3 mV/keV avec deux détecteurs.
5.1.5 Linéarité de détection
La linéarité de détection du système a été caractérisée avec une source liquide de 11C,
isotope choisi pour sa courte demie-vie de 20 minutes permettant d’observer une décrois-
sance radioactive considérable en un laps de temps limité. La figure 5.10 présente l’activité
radioactive (cps) en fonction du temps pour une acquisition effectuée avec un seul détec-
teur (dénoté «Détecteur 2» sur la figure). L’activité réelle de la source (Bq), prenant en
considération le volume de détection du PE-50 de 4, 76 µl, est aussi tracée sur le gra-
phique. L’espacement entre les courbes d’activité mesurée (cps) et réelle (Bq) représente
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la détection d’environ le quart des particules émises de la source, ce qui est conséquent
avec l’utilisation d’un seul détecteur.
Figure 5.10 Linéarité du système avec un seul détecteur (courbe bleue,
«Détecteur 2») mesurant une source liquide de 11C dans du PE-50.
Cette première acquisition de la décroissance d’une source de 11C, présentant initialement
une forte activité radioactive, a été effectuée avec les deux canaux de détection (positif
et négatif) actifs. Tel que discuté à la section 5.1.4, il est normal que des comptes soient
enregistrés sur le canal où aucun détecteur n’est présent (dénoté «Détecteur 1» sur la
figure). Cependant, l’activité mesurée sur ce canal en début d’acquisition, soit à haut taux
de comptage, est anormalement élevée.
Le très haut taux de comptage du canal sans détecteur en début d’acquisition est dû à un
décalage du niveau DC du signal en sortie de l’amplificateur de mise en forme, observable
sur la figure 5.11. Ceci crée de faux comptes dû au niveau DC surpassant la tension de
discrimination négative, celle-ci ayant été fixée sans prendre en compte le décalage négatif
du niveau DC. Le décalage est causé par le taux de comptage élevé et peut être exprimé
par l’équation (tirée de la fiche technique du CR-200)
S = R ∗H ∗ τ ∗ 2.5×10−6 (5.3)
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où S représente le décalage du niveau DC (baseline shift), R le taux de comptage (en cps),
H la hauteur des impulsions et τ le temps de mise en forme de l’amplificateur (en µs).
Figure 5.11 Décalage du niveau DC en sortie de l’amplificateur de mise en
forme à haut taux de comptage.
Une seconde caractérisation a donc été réalisée avec une tension de seuil négative grande-
ment augmentée, empêchant ainsi la comptabilisation d’événements sur le canal négatif,
auquel n’est pas connecté de détecteur. La mesure de la décroissance radioactive du 11C,
en utilisant uniquement le canal positif, est présentée à la figure 5.12.
Le système peut être dit linéaire pour une mesure de l’activité radioactive variant d’un
maximum de 1 % par rapport à la valeur théorique [Knoll, 2000]. Le taux de comptage
maximal permettant une mesure linéaire, dans le cas présent, a été calculé comme étant de
2 100 cps. Celui-ci reste linéaire même pour une très faibles activité radioactive, sous les
10 cps, avec une précision réduite. La mesure de l’activité diverge progressivement d’une
mesure linéaire à des taux de comptage excédant 2 100 cps, pour atteindre un maximum
absolu près de 40 000 cps. Le même maximum absolu pouvait être observé sur la figure
5.10, pour le total des deux canaux de détection.
Le taux de comptage maximal et la forme de la non-linéarité en début d’acquisition per-
mettent d’en isoler la cause, qui se révèle être l’attente logicielle de 20 µs. En effet, cette
attente, dont il a été question à la section 5.1.4, limite théoriquement le taux de comptage
à 50 000 cps, mais se traduit en un maximum réel légèrement inférieur à 40 000 cps avec
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Figure 5.12 Linéarité du système mesurant une source liquide de 11C dans du
PE-50, sans comptabilisation des événements sur le canal négatif.
l’ajout du délai d’exécution de détection d’un événement et l’attente inter-événements.
L’éloignement progressif de la linéarité à haut taux de comptage représente l’accumu-
lation de multiples événements, dans la fenêtre de 20 µs de détection d’un événement,
devenant de plus en plus significative.
La limite supérieure de linéarité de détection de 2 100 cps obtenue est relativement basse.
Cependant, puisque l’attente logicielle est responsable de cette limitation, il est possible
d’augmenter la limite supérieure de linéarité par la réduction du délai logiciel, possiblement
couplée à l’utilisation d’un amplificateur de mise en forme à constante de temps plus courte.
Utilisation du système avec deux détecteurs
Une caractérisation de la linéarité du système utilisant deux détecteurs a par la suite été
effectuée. Il a pu être observé que la forme du signal en sortie de l’amplificateur de mise
en forme était améliorée dans cette configuration, vraisemblablement dû aux entrées de
l’amplificateur d’instrumentation étant symétriques lorsque deux détecteurs sont présents.
La mesure d’événements sur les deux canaux (positif et négatif) a aussi pour effet de ne
pas causer de décalage du niveau DC à haut taux de comptage, tel qu’il peut être observé
sur la figure 5.13.
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Figure 5.13 Niveau DC en sortie de l’amplificateur de mise en forme à haut
taux de comptage avec deux détecteurs.
Dû à la meilleure forme du signal en sortie de l’amplificateur de mise en forme avec
l’utilisation de deux détecteurs, l’attente logicielle suivant la détection d’un événement
a été réduite à 10 µs. Ceci permet donc d’augmenter la limite théorique de détection
du système à 100 000 cps. Une nouvelle acquisition de la décroissance radioactive d’une
source liquide de 11C, effectuée avec deux détecteurs et une attente logicielle de 10 µs, est
présentée à la figure 5.14.
La limite supérieure de linéarité de détection a ainsi été augmentée significativement avec
deux détecteurs et calculée comme étant maintenant de 7 500 cps, au delà de quoi l’accu-
mulation de multiples événements, dans la fenêtre de détection d’un événement, crée une
non-linéarité dans l’activité mesurée. Tel que mentionné précédemment, il serait possible
d’augmenter la limite supérieure de linéarité en optimisant l’attente logicielle (sans tou-
tefois générer plus d’un compte par événement) ou en réduisant la durée d’un événement
par l’utilisation d’un amplificateur de mise en forme à constante de temps plus courte.
Correction de l’activité radioactive à haut taux de comptage
L’effet de non-linéarité, observé sur les figures 5.12 et 5.14 lors de la mesure d’une forte
activité radioactive, peut toutefois être corrigé suite à une acquisition. Le système de
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Figure 5.14 Linéarité du système à deux détecteurs mesurant une source
liquide de 11C dans du PE-50.
détection étant de type non-paralysable, l’activité radioactive corrigée pour l’effet de non-




où n est l’activité corrigée, m est l’activité mesurée et τ est le temps mort du système,
soit le délai logiciel déclenché par la détection d’un événement [Knoll, 2000].
5.1.6 Vulnérabilité à la présence d’un fluide
La vulnérabilité du système de détection à la présence d’un fluide a été caractérisée en
positionnant une extrémité d’une longue section de cathéter PE-50 dans le volume de
détection de l’appareil. Le niveau de bruit, défini comme étant le seuil de détection résul-
tant en une moyenne d’un faux compte par seconde, a été déterminé par l’acquisition de
spectres de bruit (sans source radioactive) d’une durée de dix minutes. Le niveau de bruit
correspond ainsi au plus bas seuil de détection ayant enregistré moins de 600 comptes sur
les dix minutes d’acquisition. Le tableau 5.3 présente les niveaux de bruit obtenus, avec
et sans la présence de saline, pour l’utilisation du système avec un et deux détecteurs. La
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caractérisation à un détecteur a été effectuée avec et sans la partie supérieure du boîtier
afin d’observer l’efficacité de ce dernier à blinder le système du bruit induit par la fluidique.
Tableau 5.3 Effet de la présence d’une solution saline sur le niveau de bruit
du système
Niveau de bruit (keV)
Un détecteur Deux détecteurs
Demi boîtier Boîtier complet Boîtier complet
Sans saline 14,4 13,9 25,4
Avec saline 18,6 16,5 28,7
Augmentation 4,2 2,6 3,3
On peut observer, avec un détecteur, que l’utilisation du boîtier complet réduit sensible-
ment le bruit induit par la fluidique, en plus d’abaisser le niveau de bruit initial, sans
solution saline. Le niveau de bruit sans saline du système utilisant deux détecteurs est
près du double du système à un détecteur, tel qu’attendu, mais l’augmentation du seuil
de bruit en présence d’une solution saline est très faible dans les deux cas. Ceci démontre
donc que la conception du système a permis de réduire l’influence de la présence d’un
liquide sur le niveau de bruit de l’appareil.
5.1.7 Perspectives futures
Le système pourra être caractérisé pour l’utilisation avec d’autres isotopes aussi utilisés
en TEP et en TEM, afin de déterminer la sensibilité du système à ceux-ci. L’influence du
volume de détection sur l’activité minimum détectable et les plages d’intérêt du volume de
détection en fonction de l’isotope utilisé et de l’application visée restent aussi à approfondir.
Les caractérisations effectuées dans les présents travaux utilisent une section linéaire de
cathéter positionnée au centre des détecteurs, mais d’autres configurations influençant le
volume et l’efficacité de détection sont possibles avec les détecteurs à grande surface.
Lors des caractérisations, il a été observé que la température du boîtier augmente lé-
gèrement lorsque le système est en marche pendant un certain temps. Il pourrait être
intéressant de vérifier si la température des détecteurs est aussi augmentée et si un effet
de cette augmentation de température de l’électronique, et possiblement des détecteurs,
peut être observé sur le niveau de bruit du système.
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5.2 Microfluidique
Cette section présente les résultats obtenus en ce qui concerne la fabrication et l’utilisation
de pièces microfluidiques. Une investigation des capacités de la technologie d’impression 3D
choisie est d’abord présentée, puis l’efficacité du système utilisé avec des microcanaux, ainsi
qu’avec des cathéters de polyimide, est discutée. Il est finalement question des perspectives
futures en ce qui a trait à la fabrication de composantes microfluidiques et l’utilisation de
cathéters de polyimide.
5.2.1 Investigation de la technologie MJP
La technologie MultiJet Printing (MJP) de 3D Systems, choisie pour la fabrication des
composantes microfluidiques, a d’abord été investiguée à l’aide de pièces d’évaluation,
dont la conception a été couverte au chapitre 3.5.1 et la fabrication au chapitre 4.5. Ces
pièces ont permis de valider que des parois aussi mince que 25 µm sont réalisable par
l’imprimante 3D. Cependant, des parois de telles dimensions sont extrêmement fragiles et
ne résistent pas à une procédure de nettoyage. Il a été déterminé que la dimension de paroi
minimale résistant à un nettoyage est de 50 µm. Des parois de 50 µm restent toutefois
très fragiles et un nombre de pièces non négligeable ne résistent pas à une procédure de
nettoyage. L’épaisseur de paroi a ainsi été fixée à 100 µm pour les pièces subséquentes,
permettant l’obtention de résultats répétables avec la procédure de nettoyage décrite à la
section 4.5.
La procédure de nettoyage des pièces, développée afin d’enlever la cire présente dans les
microcanaux, est plutôt longue et fastidieuse. Une attention particulière doit d’ailleurs
être portée aux changements de température lors du nettoyage, ceux-ci pouvant causer un
stress sur les pièces induisant des fissures dans le matériau ou une déformation partielle de
ce dernier. La nature manuelle des opérations de nettoyage fait en sorte que les résultats
obtenus sont variables et il est possible que le nettoyage des canaux soit incomplet dans
certains cas. La procédure de nettoyage des pièces microfluidiques se prête donc mal, dans
sa forme actuelle, à un contexte de production.
Une tentative de caractérisation de l’hémocompatibilité des composantes microfluidiques
a été réalisée. Cependant, divers problèmes tel le nettoyage incomplet des microcanaux
utilisés, une contamination de l’eau DI utilisée dans l’étape finale de nettoyage, ainsi que
les difficultés inhérentes à la canulation d’un animal, ont fait en sorte qu’aucun résultat
concluant, concernant l’hémocompatibilité des microcanaux, n’a pu être obtenu.
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5.2.2 Caractérisation avec microcanal
L’efficacité de détection du système a été caractérisée avec l’utilisation d’un microcanal.
Les pièces d’évaluation avec design révisé, décrites à la section 3.5.1, ont été utilisées
pour ces caractérisation. Elles ont été choisies, en place des cartouches microfluidiques
complètes, pour le nombre de pièces disponibles, leur facilité de nettoyage, relativement
aux cartouches complètes, ainsi que pour leur géométrie permettant une estimation plus
précise du volume de détection. Une acquisition de l’activité radioactive d’une source
liquide 18F, présente dans un microcanal, est présentée à la figure 5.15. Le graphique a
été corrigé pour la décroissance radioactive et présente ainsi une concentration radioactive
(Bq/µl) constante.
Figure 5.15 Acquisition avec deux détecteurs de l’activité radioactive d’une
source liquide de 18F dans un microcanal (corrigé pour la décroissance
radioactive).
Une augmentation anormale du nombre de comptes par seconde en fonction du temps peut
être observée sur la figure, phénomène se produisant uniquement lors de l’utilisation de
pièces microfluidiques. Une telle augmentation est théoriquement impossible, puisqu’elle
représenterait une augmentation de l’activité radioactive en fonction du temps. Une carac-
térisation effectuée avec un colorant ajouté au liquide a révélé la cause de l’augmentation
apparente de l’activité radioactive en fonction du temps. Il est possible d’observer claire-
ment sur la figure 5.16 que le liquide, auquel un colorant vert a été ajouté, a diffusé de
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chaque côté du microcanal. Ce dernier ayant été conçu pour avoir une largeur de 1 mm,
soit seulement 40 µm de plus que le diamètre du PE-50 connectant au dispositif sur
l’image, il est clair que le liquide ne reste pas confiné au volume du microcanal prévu lors
de la conception. La cause de la diffusion du liquide n’est pas claire, mais la porosité du
matériau et le procédé de nettoyage sont deux facteurs envisageables.
(a) (b)
Figure 5.16 (a et b) Diffusion du liquide hors du microcanal.
L’augmentation du volume de liquide présent dans la cartouche microfluidique, agissant
comme volume de détection, est donc responsable de l’augmentation de l’activité radioac-
tive en fonction du temps mesurée par le détecteur. Le volume de détection faisant partie
intégrante du calcul de l’efficacité de détection et ne pouvant être fixé dû à la diffusion
du liquide, il est impossible de déterminer avec confiance l’efficacité de détection avec
l’utilisation d’un microcanal. L’influence de la diffusion du liquide hors du microcanal sur
l’efficacité de détection, calculée en utilisant la valeur de conception du volume du micro-
canal, est illustrée à la figure 5.17. Le graphique démontre clairement l’impossibilité de
déterminer l’efficacité de détection du système avec un volume de détection qui varie.
La combinaison de la technologie d’impression, du matériau et du procédé de nettoyage
utilisée dans les présents travaux n’est donc pas appropriée pour la fabrication de canaux
microfluidiques. Des travaux futurs sont ainsi nécessaires afin d’obtenir des canaux micro-
fluidiques ne présentant aucune diffusion du liquide et répondant aux besoins du projet.
De plus, les dimensions réelles des microcanaux, en fonction des dimensions de concep-
tion, auront à être validées afin de déterminer avec certitude les volumes de détection réels
présentés par les pièces microfluidiques.
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Figure 5.17 Augmentation de l’efficacité de détection en fonction du temps
causée par la diffusion du liquide hors du microcanal.
5.2.3 Caractérisation avec cathéter de polyimide
Une alternative intéressante aux pièces microfluidiques fabriquées par impression 3D, per-
mettant la réduction de l’interface fluide−détecteur, est l’utilisation de cathéters spéciali-
sés. En effet, le simple remplacement des cathéters de polyéthylène (PE-50 et PE-10) par
des cathéters de polyimide permet la réduction de l’interface entre le fluide et le détecteur,
sans ajouter la complexité de fabrication et d’intégration de pièces microfluidiques fabri-
quées sur mesure. Une comparaison de l’efficacité de détection du système avec cathéter
PE-50 traditionnel et cathéter de polyimide est présentée au tableau 5.4. Les cathéters de
polyimide utilisés sont des échantillons de la compagnie MicroLumen, modèle 225-I. Ils
possèdent un diamètre interne de 577 µm, pratiquement identique aux 580 µm du PE-50,
mais une épaisseur de paroi de seulement 32 µm, contre les 190 µm du PE-50.
Une augmentation de l’efficacité de détection de quelques pour cents est observée pour
le 18F et 11C, soit de 3, 2 % et 5, 7 % respectivement. Ceci est en accord avec une plus
grande proportion des particules émises, selon un spectre d’énergie continu, atteignant
les détecteurs avec assez d’énergie pour causer un événement détectable. Dans le cas du
99mTc, l’efficacité de détection est presque doublée, en passant de 1, 0 % à 1, 8 %. Cette forte
augmentation de l’efficacité de détection pour le 99mTc peut être expliquée en comparant le
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Tableau 5.4 Efficacité de détection du système à deux détecteurs pour des
sources liquides de 18F, 11C et 99mTc avec cathéter PE-50 et de polyimide
PE-50 (190µm) Polyimide (32 µm)




18F 33,2 4,7 36,4 4,3
11C 48,1 3,2 53,8 2,9
99mTc 1,0 156 1,8 85
spectre d’émission obtenu avec cathéter PE-50, à celui obtenu avec cathéter de polyimide,
présentés à la figure 5.18.
Figure 5.18 Spectres d’émission d’une source liquide de 99mTc dans du PE-50
et un cathéter de polyimide (corrigé pour la différence entre l’activité
radioactive des deux sources utilisées).
Il est possible de valider que la différence entre les spectres d’énergie est due aux particules
β de 120 et 138 keV émises par le 99mTc. Le logiciel de simulation créé pour estimer l’énergie
d’un positron au long de sa trajectoire, présenté à la section 3.5.2, prévoit une perte de
11, 4 keV dans une paroi de 32 µm pour une particule émise à 138 keV . L’énergie résiduelle
de la particule, soit 126, 6 keV , est déposée dans un des deux détecteurs. L’énergie de la
particule incidente sur le détecteur, dans le cas d’une émission à 120 keV , est de 107, 5 keV .
Ces énergies représentent les maximums pouvant être déposés dans le détecteur pour
les deux électrons de conversion émis par le 99mTc. Les électrons de conversion seront
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cependant incidents sur le détecteur dans une plage continue d’une énergie presque nulle
jusqu’aux maximums calculés précédemment, selon l’endroit dans la lumière du cathéter
d’où ils sont émis. Une majeure partie des électrons de conversion émis ne seront d’ailleurs
pas détectés, puisqu’ils seront émis trop près du centre de la lumière du cathéter et perdront
toute leur énergie dans le liquide, avant même d’atteindre la paroi du cathéter.
La plage d’énergie d’incidence des électrons de conversion émis par le 99mTc, calculée
par simulation, coïncide avec l’écart entre le spectre d’émission avec cathéter PE-50 et
celui avec cathéter de polyimide observable entre 30 et 130 keV sur la figure 5.18. Une
contribution des électrons de conversion incidents est visible sur le spectre obtenu avec
cathéter de polyimide, comparativement à celui obtenu avec PE-50, dans quel cas la totalité
des électrons de conversion sont arrêtés avant de sortir de la paroi du cathéter. Les cathéters
de polyimide permettent donc une forte augmentation de l’efficacité de détection du 99mTc,
par la détection des électrons de conversion de 120 et 138 keV émis par l’isotope.
5.2.4 Perspectives futures
Les résultats obtenus avec les pièces microfluidiques fabriquées par la technologie MultiJet
Printing (MJP) de 3D Systems, présentés au chapitre 5.2.2, ont démontré les problèmes
inhérents à l’utilisation de cette technologie pour la fabrication de microcanaux. Cette
technologie avait été choisie suite à une revue de littérature faisant le point sur l’état de
l’art en début de projet. La stéréolithographie avait été envisagée comme technique de
fabrication, mais n’avait pas été sélectionnée dû aux performances limitées des machines
de stéréolithographie existantes. Un développement majeur est cependant survenu depuis,
soit l’expiration des brevets existants sur cette technologie entre 2013 et 2014. Ceci a vu non
seulement le nombre de machines de stéréolithographie en développement et disponibles
commercialement monter en flèche, mais aussi l’augmentation de la performance et de la
résolution des systèmes, disponibles à une fraction du coût des machines précédentes sous
brevets.
La stéréolithographie représente donc, aujourd’hui, la technologie la plus prometteuse
pour la fabrication de pièces microfluidiques pour ce projet. Des résolutions supérieures
pourraient être atteintes et le procédé de nettoyage sera grandement facilité, puisque les
microcanaux fabriqués seront remplis de photorésine non polymérisée et non de cire solidi-
fiée, tel qu’avec la technologie MJP. Des matériaux biocompatibles sont disponibles pour
l’utilisation avec ces machines et il pourrait même être envisageable d’utiliser des photoré-
sines négatives courantes en microfabrication (lithographie standard). Les prix grandement
réduits permettent aussi l’achat et l’utilisation directe d’un système de lithographie, sans
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recourir à des bureaux de service pour la fabrication de pièces. Un article récent, publié
en 2014, approfondit d’ailleurs l’utilisation de tels systèmes de stéréolithographie pour la
production de pièces microfluidiques [Au et al., 2014].
La caractérisation du système en utilisant des cathéters de polyimide, traitée à la section
5.2.3, présente des résultats fort prometteurs. Les cathéters utilisés, possédant une paroi
de 32 µm, ont permis d’augmenter l’efficacité de détection de tous les isotopes caractérisés
et plus particulièrement du 99mTc, l’isotope le plus difficilement détectable des trois. La
possibilité d’obtenir une paroi aussi mince que 13 µm avec les cathéters de polyimide et
la capacité des fabricants à déposer un revêtement à l’intérieur de ceux-ci pour augmenter
la biocompatibilité, au besoin, font des cathéters de polyimide une option très intéres-
sante pour remplacer les cathéters PE-50 et PE-10 présentement utilisés. L’utilisation
d’un unique cathéter élimine aussi la complexité inhérente au raccord entre un cathéter et
une composante microfluidique.
5.3 Mécanique
En ce qui concerne la partie d’aluminium abritant la carte de circuit imprimé du module
de détection, l’utilisation du système, ainsi que les résultats présentés à la section 5.1.6,
témoignent de sa nécessité et de son efficacité. Sans cette partie du boîtier, le niveau
de bruit du système est augmenté, au point d’en rendre l’utilisation impossible sans la
présence d’aucune de ses deux sections pour protéger le circuit des interférences externes,
dans quel cas ces dernières sont amplifiées par le circuit de détection.
Différentes améliorations peuvent être apportées à cette section d’aluminium du boîtier,
abritant le PCB du module de détection. Le boîtier présente un dégagement légèrement
trop élevé autour du PCB principal, ce qui laisse un certain jeu dans le mouvement de
ce dernier lors de l’assemblage. Ceci ne cause pas problème une fois assemblé, puisque la
carte de circuit imprimé est prise en serre entre les deux sections d’aluminium, mais le
positionnement du PCB lors de l’assemblage est imprécis. Les tolérances sur le dégagement
du PCB pourraient aisément être resserrées dans une version ultérieure du boîtier.
Le dégagement pour l’ouverture du connecteur HDMI est, à l’opposé, plutôt minimal. Les
tolérances sur cette ouverture pourraient être augmentées dans une version future afin de
faciliter le positionnement du PCB dans le boîtier. Le positionnement de celui-ci est aussi
compliqué par les encoches en forme de demi-cercle présentes autour du PCB dans les
deux parties du boîtier, alignées avec des creux de la même forme dans la carte de circuit
imprimé (trois de ces encoches sont visibles sur la figure 3.17). Ces encoches ont pour but
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à la fois d’aligner le PCB et de fournir un espace aux vis fixant ensemble les deux sections
d’aluminium du boîtier. Elles ont cependant comme conséquence d’empêcher le PCB de
glisser horizontalement en place dans la section supérieure du boîtier, où est présente
l’ouverture du connecteur HDMI, compliquant l’assemblage du module de détection. Les
encoches, présentes sur les deux parties du boîtier dans le design actuel, devraient être
retrouvées uniquement sur la section inférieure du boîtier, permettant ainsi au PCB du
module de détection et au connecteur HDMI de glisser en place lors de l’assemblage.
Le contact électrique entre la masse du PCB et le boîtier est effectuée, du côté de la
connexion au module de contrôle, par l’extension de connexions au métal externe du
connecteur HDMI en des surfaces métalliques non protégées par le masque de soudure
(solder mask) du PCB. Le boîtier, assemblé, prend en serre le PCB et fait ainsi contact
avec ces zones non protégées. Ceci peut causer problème lorsque de l’étain est présent sur
ces surfaces métalliques, suivant la soudure du connecteur HDMI aux mêmes surfaces. Le
métal auquel le connecteur HDMI est soudé et celui permettant la connexion de la masse du
PCB au boîtier devraient donc être séparés par une section de masque de soudure (solder
mask). La connexion reste cependant ambigüe une fois le boîtier assemblé, puisqu’elle ne
peut être observée. Une connexion utilisant un ressort (spring-loaded connector), similaire
aux poussoirs à ressort dont il a été question au chapitre 3.4, permettrait d’assurer la
validité de la connexion entre le métal du PCB et le boîtier, une fois le module de détection
assemblé.
Quant aux pièces de tungstène du boîtier du module de détection (réalisées en aluminium
pour ce prototype), dans lesquelles les détecteurs sont installés, celles-ci ne présentent pas
suffisamment de dégagement pour les contacts des détecteurs. Ces derniers, visibles sur
les figures 3.14 et 3.16, ont été modélisés lors de la conception comme étant des pattes cy-
lindriques reliées à la face inférieure de la photodiode. Le contact métallique rectangulaire
présent autour de chaque patte et s’étendant jusqu’à l’extrémité de la face inférieure de la
photodiode n’a toutefois pas été modélisé et n’a donc pas été pris en considération lors de la
conception. Un dégagement n’a ainsi pas été créé pour ces contacts métalliques rectangu-
laires dans les pièces où sont positionnées les photodiodes, ce qui résulte en une possibilité
de court-circuit entre les contacts des détecteurs et le boîtier du module de détection.
C’est pourquoi ces pièces n’ont pas été utilisées lors de la caractérisation du système. Le
dégagement autour des contacts des photodiodes doit donc être augmenté pour prendre en
compte les sections rectangulaires de ceux-ci présents sur la face inférieure des détecteurs.
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Le boîtier générique choisi et modifié pour abriter la carte de circuit imprimé du module
de contrôle, le bloc d’alimentation AC-DC et l’entrée 120 V , présenté à la figure 4.6, est
adéquat et aucune modification significative n’est envisagée.
5.3.1 Perspectives futures
Une nouvelle révision du boîtier, solutionnant les problèmes soulevés dans ce chapitre et
comprenant les modifications appropriées, pourra être réalisée. Les pièces de tungstène
(fabriquées en aluminium pour le prototypage) abritant les détecteurs pourront alors être
utilisées. L’utilisation du système avec celles-ci devra être validée afin d’assurer que ces
pièces n’ont pas d’impact négatif sur la performance du système, en créant une capa-
cité parasite entre les contacts des détecteurs et le boîtier métallique. Si tel est le cas,
l’augmentation du dégagement autour des contacts sera à envisager.
L’utilisation d’une fine couche de métal ou d’époxy opaque positionnée au dessus des
détecteurs, soit déposée directement sur sa surface ou rattachée au boîtier, pour bloquer
la lumière ambiante et possiblement diminuer le bruit induit par la fluidique serait aussi à
investiguer. La solution qui avait été retenue par la compagnie (Gamma Medica / TriFoil
Imaging) développant une version commerciale de la génération précédente du système
était d’ailleurs de recouvrir la surface de la photodiode d’une mince feuille d’aluminium
connectée à la masse. Cette solution offrait une réduction du bruit provenant du cathéter
au prix d’une baisse d’efficacité de détection.
5.4 Conclusion
La tension de polarisation des détecteurs a été fixée à 70 V afin de maximiser l’efficacité de
détection du système. Le gain de conversion a été déterminé comme étant de 13, 2mV/keV
et le niveau de bruit de 15 keV , suivant une caractérisation avec sources solides utilisant
un seul détecteur. Des caractérisations de sources liquides, toujours avec un détecteur,
ont permis d’obtenir les spectres d’émission des isotopes 18F, 11C et 99mTc. Les spectres
d’émission du 18F et du 11C concordent avec une émission de positrons. Quant au spectre
du 99mTc, isotope émettant des électrons de conversion à deux énergies fixes et non selon
un spectre continu, il démontre la détection de rayons-X de faible énergie et de rayons
gamma sur un plage d’énergie s’étendant jusqu’à 141 keV .
L’efficacité de détection du système utilisant un seul détecteur a été caractérisée pour
ces mêmes isotopes et des augmentations d’efficacité de facteurs 4, 2 et 6,5 pour le 18F,
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le 11C et le 99mTc respectivement, ont pu être observées. Ces facteurs démontrent que
l’augmentation de l’efficacité de détection du système bénéficie de manière plus importante
les isotopes émettant une plus grande proportion de particules ou rayons à de faibles
énergies. Une caractérisation subséquente utilisant deux détecteurs, polarisés à 38 V et
non 70 V , a vu les efficacités de détection du 18F et du 11C augmenter d’un facteur de 1, 9,
soit presque doubler. L’efficacité de détection du 99mTc est cependant diminuée et passe
de 1, 3 à 1, 0 %, dû à la forte proportion des particules et rayons incidents de faible énergie
rendus indétectables par l’augmentation du niveau de bruit, conséquence de l’utilisation
de deux détecteurs.
La caractérisation de la linéarité de détection a permis de soulever un problème inhérent
à l’utilisation avec un seul détecteur, soit un décalage négatif du niveau DC en sortie de
l’amplificateur de mise en forme à haut taux de comptage. En ignorant l’activité sur le
canal négatif, la concentration radioactive maximale permettant une mesure linéaire, avec
un seul détecteur, a été calculée à 2, 1 kBq/µl. L’utilisation de deux détecteurs élimine
le problème de décalage du niveau DC et permet ainsi d’atteindre une détection linéaire
jusqu’à 7, 5 kBq/µl.
La vulnérabilité du système à la présence d’un fluide a été caractérisée et démontrée comme
étant très faible, alors qu’une augmentation du niveau de bruit de quelques keV seulement
est observable lorsqu’un fluide est présent. L’utilisation du boîtier complet de l’appareil
a aussi été démontrée comme minimisant le niveau de bruit du système, avec et sans la
présence d’un fluide.
Les pièces microfluidiques d’évaluation ont permis de déterminer que les dimensions mini-
males réalisables sont de l’ordre de 50 µm. Par soucis de répétabilité et compte tenu de la
procédure de nettoyage longue et fastidieuse, la dimension minimale fixée pour le design
des pièces subséquentes a été fixée à 100 µm. Lors de la caractérisation de l’efficacité de
détection avec des sources liquides positionnées dans les microcanaux, une augmentation
de l’activité radioactive en fonction du temps a été mesurée. Il a été observé que ceci était
dû à une diffusion du liquide hors du microcanal, ce qui modifie le volume de détection au
cours de l’acquisition et rend impossible la détermination de l’efficacité de détection avec
un microcanal.
L’utilisation de cathéters de polyimide (paroi de 32 µm) comme alternative à la micro-
fluidique, pour la réduction de l’interface fluide−détecteur et ainsi l’augmentation de l’ef-
ficacité énergétique, a été caractérisée. Des augmentations d’efficacité de détection (K) de
3, 2 % et 5, 7 % ont été mesurées pour les isotopes 18F et 11C, respectivement. L’effet du
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cathéter de polyimide est largement plus marquant avec le 99mTc, faisant passer l’efficacité
de détection de 1, 0 % à 1, 8 %. Ce fort gain s’explique par la détection d’électrons de
conversion de faible énergie, indétectables avec un cathéter traditionnel. L’utilisation de
cathéters de polyimide constitue donc une solution très intéressante permettant l’augmen-
tation de l’efficacité de détection du système, sans le niveau de complexité associé à la
fabrication de pièces microfluidiques.
CHAPITRE 6
CONCLUSION
6.1 Sommaire et contributions
Les études pharmacocinétiques réalisées grâce à la tomographie d’émission par positrons
chez le petit animal requièrent la mesure de la fonction d’entrée pendant la séquence d’ima-
gerie. Un détecteur de positrons placé sur une canule prélevant le sang de l’animal constitue
un moyen avantageux de mesurer la fonction d’entrée chez les rongeurs, mais souffre d’une
efficacité de détection limitée. Une autre version utilisant un microcanal fabriqué direc-
tement sur une puce de détection présente une augmentation de l’efficacité de détection,
mais possède un volume de détection limité et se prête mal à une commercialisation.
Une nouvelle génération de compteur a été développée afin de surmonter ces problèmes.
Des cartouches microfluidiques, fabriquées par impression 3D dans un matériau biocom-
patible, remplacent les cathéters traditionnellement utilisés dans le but de diminuer la
perte d’énergie des positrons dans les parois et ainsi augmenter la performance du nou-
veau compteur. Une refonte de l’électronique de détection permet aussi l’optimisation de
l’efficacité de détection et la réduction de la vulnérabilité du système au bruit électroma-
gnétique de l’environnement. Les sections qui suivent présentent une synthèse des travaux
effectués et des contributions apportées. Les présents travaux ont aussi été présentés par
affiche au Symposium Imaginez l’Imagerie, tenu en 2014 au Centre d’imagerie moléculaire
de Sherbrooke.
6.1.1 Système de détection
Le projet vise une détection directe des positrons émis par les radioisotopes utilisés en
TEP, avant leur annihilation avec les électrons du milieu. Une revue de l’état de l’art a
validé la photodiode PIN comme étant le type de détecteur le plus approprié pour une
telle détection. Deux de ces détecteurs à grande surface sont utilisés, face à face, dans le
but d’augmenter l’efficacité géométrique du système.
Le bruit limitant la performance des systèmes antérieurs a été déterminé comme étant le
résultat d’un couplage capacitif, ce qui a mené à différents choix de conception. Une mesure
différentielle des signaux provenant des deux détecteurs a été validée comme moyen de
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réduire grandement la vulnérabilité du système au bruit électromagnétique, puis implanté
dans le design de l’électronique de détection. Dans la même optique, la fluidique est séparée
des détecteurs et le boîtier de l’appareil utilisé comme blindage.
L’appareil développé comprend deux modules distincts, soit celui de détection et celui de
contrôle, tel qu’illustré à la figure 3.1. Le module de détection traite les signaux générés
par des particules incidentes sur les deux détecteurs, puis envoi des signaux numériques
représentant un événement sur chacun des détecteurs au module de contrôle. Ce dernier
effectue le traitement numérique nécessaire entre les signaux numériques reçus et l’in-
terface utilisateur déployée sur l’ordinateur. Le logiciel développé permet le contrôle de
l’acquisition, la configuration du système, ainsi que la visualisation et l’enregistrement de
l’activité radioactive mesurée.
Un boîtier sur mesure, fabriqué entièrement en aluminium pour ce premier prototype,
abrite le module de détection et l’ensemble de ses composants. La géométrie du boîtier
autour des détecteurs permet l’insertion d’une cartouche microfluidique entre ceux-ci. Le
module de contrôle utilise quant à lui un boîtier générique, modifié pour abriter la carte
de circuit imprimé et le bloc d’alimentation du système.
6.1.2 Microfluidique
Des cartouches microfluidiques, utilisées en remplacement des cathéters traditionnels, per-
mettent d’optimiser l’efficacité énergétique du système. Ces composantes sont fabriquées
par MultiJet Printing, une technologie d’impression 3D disponible commercialement.
Des pièces microfluidiques d’évaluation ont permis de déterminer que les dimensions mini-
males réalisables avec cette technologie sont de l’ordre de 50 µm. Un logiciel Mathématica
simulant l’énergie d’un positron ou d’un électron au long de sa trajectoire a été réalisé et
a permis de fixer la dimension minimale des composantes microfluidiques à 100 µm. Des
cartouches microfluidiques, compatibles avec le boîtier de l’appareil, ont par la suite été
réalisées en utilisant ces dimensions.
6.1.3 Caractérisation
Le niveau de bruit du système a été caractérisé à 15 keV , suivant une caractérisation
avec sources solides utilisant un seul détecteur. Ceci répond et surpasse l’objectif énoncé
pour cette spécification, visant un niveau de bruit inférieur à 20 keV . Une acquisition des
spectres d’émission du 18F et du 11C, ceux-ci concordant avec une émission de positrons, a
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permis de valider le fonctionnement du système de détection. Quant au spectre du 99mTc,
il démontre la détection de rayons-X de faible énergie et de rayons gamma, ce qui est rendu
possible grâce au niveau de bruit réduit et au type de détecteur utilisé.
L’efficacité de détection du système utilisant un seul détecteur avec un cathéter PE-50 a
été caractérisée pour ces mêmes isotopes et déterminée comme étant de 17, 3 % pour le
18F, 25, 2 % pour le 11C et 1, 3 % pour le 99mTc, soit des augmentations de facteurs 4, 2 et
6,5 respectivement, lorsque comparé au système en cathéter antérieur. Une caractérisation
subséquente utilisant deux détecteurs a vu les efficacités de détection du 18F et du 11C
augmenter d’un facteur 1, 9, soit presque doubler. L’efficacité de détection du 99mTc est
cependant diminuée et passe de 1, 3 à 1, 0 %, dû à la forte proportion des particules et
rayons incidents de faible énergie rendus indétectables par l’augmentation du niveau de
bruit, conséquence de l’utilisation de deux détecteurs.
Les caractérisations utilisant des microcanaux fabriqués par impression 3D a permis d’ob-
server une augmentation de l’activité radioactive en fonction du temps, ce qui a été dé-
terminé être une conséquence de la diffusion du liquide hors du microcanal. Ceci modifie
le volume de détection au cours de l’acquisition et rend impossible la détermination de
l’efficacité de détection avec un microcanal. Le phénomène de diffusion du liquide rend
donc cette technologie d’impression 3D inutilisable pour l’application visée.
L’utilisation de cathéters de polyimide, comme alternative à la microfluidique, a entraîné
des augmentations d’efficacité de détection de 3, 2 % et 5, 7 % pour les isotopes 18F et
11C respectivement. L’effet du cathéter de polyimide est encore plus marquant avec le
99mTc, faisant passer l’efficacité de détection de 1, 0 % à 1, 8 %. Ce fort gain s’explique
par la détection d’électrons de conversion de faible énergie, indétectables avec un cathéter
traditionnel.
6.2 Perspectives de recherche
Les résultats obtenus avec les pièces microfluidiques fabriquées par MultiJet Printing ont
démontrés que cette technologie n’est pas appropriée à la fabrication de microcanaux.
Celle-ci avait été choisie suivant une revue de l’état de l’art en début de projet, mais de
nombreux développement ont eu lieu dans le domaine de l’impression 3D depuis. Ceci fait
en sorte que la stéréolithographie représente, aujourd’hui, la technologie la plus promet-
teuse pour la fabrication de microcanaux dans le cadre du projet.
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La caractérisation du système en utilisant des cathéters de polyimide présente des résultats
fort prometteurs. Les cathéters utilisés, possédant une paroi de 32 µm, ont permis d’aug-
menter l’efficacité de détection de tous les isotopes caractérisés et plus particulièrement du
99mTc, l’isotope le plus difficilement détectable des trois. La possibilité d’obtenir une paroi
aussi mince que 13 µm avec les cathéters de polyimide et la capacité des fabricants à dépo-
ser un revêtement à l’intérieur de ceux-ci pour augmenter la biocompatibilité, au besoin,
font des cathéters de polyimide une option très intéressante pour remplacer les cathéters
PE-50 et PE-10 présentement utilisés. L’utilisation d’un unique cathéter élimine aussi la
complexité inhérente au raccord entre un cathéter et une composante microfluidique.
Des ajouts au système global sont à prévoir, dont un pompe péristaltique afin d’amener
le sang de l’animal au module de détection. Des modules de prélèvement d’échantillons et
de séparation de plasma sont aussi envisageables dans de prochains travaux. Des sorties
auxiliaires présentes sur la carte de circuit imprimé du module de contrôle permettront
de faciliter la connexion et l’intégration de futurs modules au système développé dans les
présents travaux.
Concernant la continuité du projet, les implications de l’utilisation de cathéters optimisés
tels ceux de polyimide expérimentés dans ces travaux, ou de microfluidique fabriquée sur
mesure, devront être sérieusement considérées. L’impression 3D de composantes microflui-
diques permet d’envisager l’optimisation de la géométrie des microcanaux et l’ajout de
fonctions auxiliaires directement sur la composante. La complexité et le temps de déve-
loppement de telles composantes est toutefois considérable et résultera en un système plus
difficile à opérer pour les utilisateurs visés. La substitution des cathéters actuels par de
nouvelles variantes optimisées permet l’augmentation des performances du système, sans
l’ajout d’une complexité inhérente à la microfluidique fabriquée sur mesure, tout en offrant
une possibilité d’ajout de fonctions auxiliaires avec des modules distincts. Les deux alter-
natives devront bien être pesées afin de maximiser l’apport aux utilisateurs du système
par la continuité du projet, en considérant les ressources disponibles pour celle-ci.
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